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St: Strattice® 
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transformante beta 
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   RESUMEN      
El empleo en los últimos años de biomateriales, tanto para la reparación como 
para la sustitución de tejidos en caso necesario, ha ido progresivamente en aumento. La 
excelente biocompatibilidad de los mismos, ha hecho que su empleo para el tratamiento 
de las eventraciones o defectos de pared abdominal se generalice en los protocolos de 
tratamiento de las hernias ventrales. 
 
 Entre las complicaciones de mayor trascendencia tras el implante de materiales 
protésicos se encuentra la infección, el dolor crónico o  la recidiva. Dichas 
complicaciones, sobre todo el dolor crónico y las recidivas, genera mucho gasto 
sanitario, ya que se traducen en consultas sucesivas por el mismo motivo requiriendo 
una nueva cirugía para paliar los síntomas. 
 
 En la actualidad disponemos de nuevas prótesis biológicas procedentes de 
animales o de cadáver humano. Se consideran de elección pero solo en casos 
seleccionados como pueden ser los medios contaminados o defectos aponeuróticos 
importantes. Una de las características importantes de estos biomateriales es que actúan 
como soporte o andamio para guiar los procesos de reparación tisular. El éxito de dicha 
reparación dependerá del equilibrio entre los procesos de reparación propia del tejido y 
degradación de la prótesis. De esta forma se evitaría la presencia de un cuerpo extraño 
como es la prótesis irreabsorbible que provoca en algunas ocasiones dolor crónico lo 
que se traduce en una disminución muy importante de la calidad de vida, que afecta de 
forma negativa en los resultados obtenidos a la hora de realizar la cirugía. 
 
 En el presente trabajo de Tesis Doctoral, hemos llevado a cabo un diseño 
experimental en el que pretendemos estudiar tanto a nivel intraperitoneal como 
extraperitoneal, el comportamiento de tres tipos de  prótesis absorbibles BIO-A® 
(BioA), Tutomesh® (Tuto) y Stattice® (St).  
 
BioA es una prótesis laminar polimérica o sintética formada por ácido 
poliglicólico y carbonato de trimetileno, mientras que Tuto y St son prótesis biológicas 
formadas principalmente por colágeno, que provienen de pericardio bovino y dermis 
porcina respectivamente, ambas desprovistas de enlaces covalentes. 
 
   RESUMEN      
En la literatura no se encuentran estudios de investigación experimental que 
clarifiquen los beneficios reales del empleo de cada uno de estos biomateriales. Es de 
especial interés determinar el coste- beneficio de estas bioprótesis dado su elevado 
coste. 
 
 El trabajo consta de dos fases de estudio in vivo realizadas en conejo blanco de 
Nueva Zelanda. 
 
 En una primera fase se realizó un modelo quirúrgico de implante intraperitoneal 
(IP), de prótesis de tamaño 3x3 cm que fueron fijadas una a cada lado de la pared 
abdominal. Todos los animales fueron examinados a los 3, 7 y 14 días después de la 
cirugía mediante laparoscopia secuencial con el objetivo de cuantificar el porcentaje y 
tipo de adherencias. Los animales fueron sacrificados a los 90 días.  
 
 En la segunda fase del estudio se realizó un modelo extraperitoneal (EP) in vivo, 
donde se crearon defectos de 3x3 cm en la pared lateral (lado derecho) del abdomen, 
seccionando los planos de los músculos oblicuos externos e internos y respetando el 
músculo transverso y el peritoneo parietal. Los defectos fueron reparados mediante la 
fijación de una de las diferentes prótesis (BioA, Tuto y St) del mismo tamaño a los 
bordes del defecto. Los animales fueron sacrificados a las 14, 30 y 90 días tras el 
implante. 
 
Durante el periodo posoperatorio todos los animales fueron examinados 
macroscópicamente con el objetivo de recoger datos como dehiscencia de la herida 
cutánea, formación de seromas, presencia de signos de infección y/o incompatibilidad 
de la prótesis.   
 
Las muestras obtenidas en ambos modelos experimentales se destinaron a 
estudios morfológicos de microscopia óptica, microscopía electrónica de barrido, 




   RESUMEN      
Los resultados obtenidos en el modelo intraperitoneal, demostraron en la 
prótesis BioA un incremento significativo de porcentaje adherencial respecto a ambas 
prótesis biológicas. La biodegradación de BioA a los 90 días es casi del 50% del total 
del espesor y en el caso de Tuto cercana al 80%, mientras que es mínima en el caso de 
St. La reacción macrofágica fue superior en BioA que en las prótesis biológicas, algo 
que podría deberse al origen sintético de la prótesis. 
 
 Los resultados obtenidos en el modelo extraperitoneal, mostraron que el seroma 
es una de las complicaciones más frecuentes apareciendo en 3 implantes de BioA y 
otros 3 en St. La biodegradación fue similar a la del modelo intraperitoneal, mínima en 
el caso de la prótesis de St y bastante importante en BioA, mayor del 40% y Tuto, 
cercana al 70%. La respuesta inflamatoria macrofágica fue superior y mantenida en el 
tiempo en el caso de BioA, mientras que en los otros dos grupos es de menor 
importancia y con una disminución progresiva a lo largo de los tiempos de estudio. En 
cuanto a la resistencia biomecánica, fue similar en los tres tipos de implante, 
objetivandose un ligero aumento a los 90 días en el caso de BioA y St sin existir 
diferencias  significativas entre ambas. Este aumento fue menos llamativo en Tuto. 
 
De los resultados obtenidos y respondiendo a las preguntas de hipótesis 
planteadas podemos establecer las siguientes conclusiones: 
 
En el modelo intraperitoneal, las prótesis absorbibles mostraron un 
comportamiento diferente en cuanto a formación adherencial en función de su 
composición. La prótesis sintética BioA mostró una formación adherencial 
significativamente mayor que las otras dos prótesis biológicas incluidas en el estudio 
(Tuto/St). 
 
La biodegradación intraperitoneal fue significativamente diferente en las tres 
prótesis estudiadas, siendo mucho más importante en Tuto y BioA respecto a St que 
mostró una biodegradación casi inexistente a los 90 días post-implante. 
 
La respuesta macrofágica intraperitoneal fue muy similar en las prótesis 
biológicas y significativamente menor a la observada por la prótesis sintética BioA. 
   RESUMEN      
En el modelo extraperitoneal, la degradación protésica fue más importante en 
Tuto y BioA respecto a St. 
 
En este modelo de implante fue de nuevo la prótesis sintética BioA la que 
presentó una respuesta macrofágica mantenida más importante, respecto a las prótesis 
biológicas en todos los tiempos de estudio. 
 
La resistencia biomecánica de la zona de implante a largo plazo, fue similar en 
todas las prótesis absorbibles incluidas en el estudio. 
 
Como conclusiones finales podemos afirmar que: 
 
La situación intra o extraperitoneal del implante no influyó en la biodegradación 
ni en la respuesta macrofágica de las diferentes prótesis absorbibles, siendo similar en 
cada uno de los materiales protésicos en los diferentes modelos quirúrgicos de implante. 
 
Las prótesis biológicas estudiadas presentaron una clara ventaja preclínica 
produciendo menor formación adherencial y respuesta macrofágica, en comparación 
con la prótesis sintética BioA.
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   SUMMARY      
In recent years, we have witnessed a rise in the use of biomaterials both as 
tissue substitutes and for tissue repair. Indeed, the excellent biocompatibility of 
today's prosthetic materials has led to their generalized use in the treatment of a 
ventral hernia or abdominal wall defect.  
 
 The most common complications of the implant of a prosthetic material 
are infection, chronic pain or recurrence of the repaired defect. These 
complications, especially chronic pain or recurrence, generate healthcare costs 
arising from numerous appointments with specialized physicians, and the fact that 
patients often require further surgery to resolve their symptoms. 
 
 Currently, new biological prosthetic meshes exist derived from animals or 
human cadavers.  These materials are considered the prosthetics of choice but 
only in selected cases such as in a contaminated surgical field or in the repair of a 
large aponeurotic defect. An important feature of these biomaterials is that they 
act as a scaffold guiding tissue repair processes but are subsequently reabsorbed 
so that no foreign material persists in the host.  Therefore, the success of this type 
of repair will depend on the correct balance between the host tissue repair process 
itself and the absorption, or degradation, of the implanted mesh. This will avoid 
the presence of a foreign body as in the case of a non-absorbable mesh, which 
may lead to chronic pain considerably reducing patient quality of life.    
 
 The present PhD thesis was designed to examine both the intraperitoneal 
and extraperitoneal behaviour of three absorbable prosthetic materials: BIO-A® 
(BioA), Tutomesh® (Tuto) and Stattice® (St).  
 
BioA is a polymer, or synthetic, sheet prosthetic material composed of 
polyglycolic acid-trimethylene carbonate, while Tuto and St are biomeshes mainly 
composed of collagen derived from bovine pericardium and porcine dermis 
respectively.    
 
   SUMMARY      
The pertinent literature lacks data from experimental studies that clarify 
the real benefits of each of these biomaterials. Given their elevated cost, it is of 
special interest to establish their cost-benefit ratio.  
 
 This study was performed in the New Zealand White rabbit as two in vivo 
stages.  
 
 In an initial stage, an intraperitoneal (IP) implant model was established.  
For this model, two 3x3 cm meshes were fixed to the right and left sides of the 
abdominal wall in each animal.  All the animals were examined by sequential 
laparoscopy to quantify and classify the adhesions formed. These animals were 
euthanized at 90 days postimplant.  
 
 In a second stage, an extraperitoneal (EP) model was set up by creating 
3x3 cm defects in the lateral abdominal wall (right side), sectioning the planes of 
the external and internal oblique muscles while sparing the transverse abdominal 
muscle and the parietal peritoneum. The defects were then repaired by fixing the 
different implants (BioA, Tuto and St) to the defect margins. These animals were 
euthanized at 14, 30 or 90 days postimplant. 
 
During the postoperative period, the animals were visually inspected to 
obtain data on factors such as skin wound dehiscence, seroma, signs of infection 
and/or implant incompatibility.   
 
In both experimental models, specimens were obtained at the established 
time points (upon animal sacrifice) for light microscopy, scanning electron 
microscopy, immunohistochemistry (macrophage response) and biomechanical 
tests (only for the EP model).   
  
Our findings in the IP model indicate a higher percentage of adhesions to 
BioA than to the two biomeshes.  At 90 days postimplant, implant thickness was 
reduced to almost 50% for BioA and to around 80% for Tuto, while St showed 
   SUMMARY      
minimal biodegradation. The macrophage response elicited by the implants was 
greater for BioA than the biomeshes, most likely because of its synthetic nature.  
 
 In the EP model, seroma emerged as the most frequent complication, being 
detected in 3 BioA and 3 St implants in each case. Biodegradation was similar to 
that observed for the IP model, that is, minimal in the case of St, around 70% 
remaining for Tuto and considerable for BioA, with slightly over 40% of its 
original thickness persisting in the animal. The macrophage inflammatory 
response was greater and of longer duration in the case of BioA, while in the 
remaining two groups, besides being less intense, this response gradually 
diminished over time. In the biomechanical strength tests, results were similar for 
the three implants, though tensile strengths for BioA and St were slightly 
improved at 90 days postimplant over the values obtained for Tuto. 
 
According to these results and to the hypotheses proposed, it may be 
concluded that:  
 
In the IP model, the absorbable biological implants (Tuto/St) behaved 
differently in terms of adhesion formation. Thus, significantly more adhesions 
were induced by the synthetic mesh BioA than by the biomeshes.   
 
Intraperitoneal mesh biodegradation was much greater in the groups Tuto 
and BioA compared to St, in which biodegradation was almost non-existent at 90 
days postimplant.  
 
The intraperitoneal response elicited by the biological implants was 
similar, with a much more intense response observed for BioA. 
 
In the EP model, implant degradation was greater for Tuto and BioA 
compared to St. 
 
   SUMMARY      
In this model, the synthetic BioA mesh induced the most sustained and 
intense macrophage response of the three implants at each of the study time 
points.  
 
The long-term biomechanical strength of the implant zone was similar for 
the three absorbable implants examined.  
 
Overall, we could state that the intra or extraperitoneal location of an 
absorbable implant seems to have no marked effect on its biodegradation or on the 
macrophage response it elicits. The biological implants examined here showed 
clear preclinical benefits over the synthetic prosthesis in that adhesion formation 




























































































 3   INTRODUCCIÓN      
1.1  LA PARED ABDOMINAL 
 
 El primer paso en esta evolución del conocimiento consistió en el estudio y 
análisis de la estructura sobre la que vamos a trabajar: la pared abdominal.  
  
 Puede considerarse la pared abdominal como una verdadera cinta músculo-
aponeurótica que se extiende contorneando por delante el abdomen desde una 
región lumbar, hasta la otra, cinta que se ha constituido embriológicamente por el 
avance lateral, hacia delante y hacia la línea media de formaciones de origen ecto 
y mesodérmico que partieron de las vértebras, y se aproximan gradualmente hasta 
fusionarse en la línea alba (Amatt y Smith-Agreda 2007). 
 
 La pared antero-lateral del abdomen del embrión se forma de una manera 
metamérica, parecida a la pared torácica. Como en el tórax, la pared primitiva está 
formada únicamente por somatopleura, compuesta por ecto y mesodermo, sin 
fibras musculares, vasos, o nervios. 
 
 La somatopleura del abdomen es invadida durante la sexta semana del 
desarrollo por brotes procedentes de los miotomos situados a ambos lados de la 
columna vertebral. 
 
 Pronto se pierde la distribución segmentaria y se forma una lámina muscular 
que emigra primero en dirección lateral, y luego en dirección ventral. 
 
 Al mismo tiempo por migración longitudinal se forman ambos rectos 
mayores, los cuales están en esta fase separados a nivel de la línea media. 
Mientras los primordios de los rectos están todavía separados, la lámina de la 
musculatura lateral se divide en tres capas: 
 - La capa externa dará lugar al oblicuo mayor y a los serratos. 
 - La capa media dará lugar al oblicuo menor. 
         - La capa interna formará el transverso del abdomen. 
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 Todos estos músculos pueden ya reconocerse a mediados de la séptima 
semana. 
 
 Queda ya únicamente por realizar la aproximación de los dos rectos, la cual 
se  inicia en los dos extremos de la línea media anterior del abdomen, estando 
cerrada ésta, a excepción del anillo umbilical hacia la duodécima semana, 
permaneciendo así hasta el nacimiento (Arteaga y Garcia 2014). 
 
 En esta cinta se consideran dos regiones de distinta constitución anatómica: 
las porciones laterales o costo-ilíacas, formadas por la superposición de los tres 
músculos anchos del abdomen (oblicuo mayor, oblicuo menor y transverso), y las 
regiones anteriores o mediales constituidas por las aponeurosis que originan las 
vainas de los rectos, y su contenido (los músculos rectos y piramidales). 
 
 Estas formaciones aponeuróticas de los músculos anchos toman apoyo en 
sus homólogas del lado opuesto, con las que se entrecruzan y fusionan en la línea 
media, dando así lugar a una verdadera línea de soldadura medial: la línea alba o 
blanca, que se sitúa como una prolongación fibrosa del esternón (Latarjet y Ruiz 
Liard 2005). 
 
 No es nuestro objetivo repetir una descripción anatómica de estas 
formaciones músculo-aponeuróticas, que figura en cualquier tratado de Anatomía, 
pero hemos de hacer referencia a algunos detalles topográficos de importancia 
para el tratamiento de las eventraciones. 
 
 En las regiones laterales o costo-ilíacas los tres músculos que constituyen la 
pared antero-lateral tienen su punto de apoyo, y orientan sus fibras de forma 
distinta, dispuestos para constituir una capa elástica contráctil. 
 
 El más superficial de ellos, el oblicuo mayor, con la aponeurosis que lo 
recubre, cubre el espacio costo-lumbar con su porción carnosa, insertándose por 
digitaciones en las últimas costillas (Figura 1). 
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 Su porción aponeurótica se expande hacia delante y abajo, en las 
proximidades del pubis se vuelve hacia atrás y hacia arriba, formando el 
ligamento inguinal o arco crural, configurando un surco que en parte rodea al 
cordón espermático, y cuya porción más interna constituye el ligamento de 
Gimbernat, asimismo en las proximidades de la espina del pubis forma el orificio 





Figura 1: Tomado de Nozaki y cols. Reconstruction of the abdominal wall. Edit. Mathes SJ 
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Figura 2: Tomado de Nozaki y cols. Reconstruction of the abdominal wall. Edit. Mathes SJ 
(Elsevier Saunders, Philadelphia, PA). Plastic Surgery Volumen VI “Trunk and lower extremity”, 
2006. 
 
 Hacia delante y lo largo de todo el abdomen, el músculo oblicuo mayor 
forma parte de la hoja anterior de la vaina de los rectos, a la que refuerza, 
terminando al nivel de la línea alba. Su dirección es, por lo expuesto 
anteriormente, oblicua de arriba abajo, y de atrás hacia delante. 
 
 Nace de la mitad externa del ligamento inguinal, de los dos tercios 
anteriores de la cresta ilíaca y de la fascia dorso-lumbar, para dirigirse hacia 
delante y arriba en forma de abanico. 
 
 Sus fascículos carnosos van a terminar al nivel de la línea semilunar, en 
forma de lámina aponeurótica que se extiende desde el pubis hasta las 
proximidades del apéndice xifoides. 
 
 Esta lámina aponeurótica se desdobla en los tres cuartos superiores del 
abdomen, formando así la vaina de los rectos con sus dos hojas: la anterior 
reforzada por la aponeurosis del oblicuo mayor, y la posterior por la aponeurosis 
del transverso, volviéndose a unir ambas hojas a nivel de la línea alba (Le Vay 
2008). 
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 En el cuarto inferior (por debajo del arco de Douglas), las aponeurosis de 
los tres músculos anchos pasan por delante del músculo recto, formando parte de 
la hoja anterior de la vaina. En ciertos casos las fibras más inferiores del oblicuo 
menor se unen con las fibras más inferiores del transverso para formar el 
denominado tendón conjunto. 
 
 El músculo transverso constituye la capa más profunda de la musculatura 
ancha abdominal. Nace de la fascia lumbodorsal, punto de inserción firme que lo 
fija a la musculatura lumbar, desde la cresta ilíaca al reborde costal. Dirige sus 
fascículos musculares hacia adelante, terminando en una línea semilunar cóncava 
hacia dentro, que en la parte superior queda en parte detrás del recto y alcanza su 
máxima separación con respecto a la línea media a nivel del ombligo. Desde esta 
línea semilunar continúa su  aponeurosis de inserción hacia la línea alba por detrás 
de los músculos rectos por encima del arco de Douglas, y por delante por debajo 
de este punto (Figura 2). 
 
 A ambos lados de los bordes externos de los rectos se observa 
anatómicamente un surco de uno o dos centímetros de ancho, aproximadamente, 
que se extiende desde el reborde costal, a la altura del cartílago de la novena 
costilla hasta el pubis. Es la denominada línea blanca externa o línea semilunar, 
que corresponde a la superposición de la aponeurosis de los músculos anchos del 
abdomen por fuera de la vaina del recto, esta línea semilunar constituye un punto 
débil de la pared, y a través de ella pasan elementos vásculo-nerviosos (Figura 2). 
 
 A lo largo de esta línea, por encima del arco de Douglas, es por donde la 
aponeurosis del oblicuo menor se desdobla para originar la vaina del recto. 
 
 La vaina del recto está formada en sus tres cuartas partes superiores por la 
división de la aponeurosis del oblicuo menor en dos hojas, una anterior y otra 
posterior, que pasando por delante y detrás respectivamente del músculo recto van 
hacia la línea alba. La hoja anterior está reforzada por la aponeurosis del oblicuo 
mayor, y la posterior por la aponeurosis del transverso, mientras que en el cuarto 
inferior todas las aponeurosis se fusionan y forman parte de la hoja anterior de la 
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vaina, mientras que la hoja posterior queda reducida a la fascia transversalis. Esta 
diferenciación tiene lugar a la altura de la línea bi-ilíaca, y da lugar a la formación 
del denominado arco de Douglas (Ammat y Smith-Agreda 2007). 
 
 El músculo recto anterior del abdomen, está constituido por una banda 
gruesa y plana, de forma triangular, de base superior, que se inserta en los 
cartílagos costales V,VI y VII, así como en el apéndice xifoides, desde donde se 
extiende hacia abajo, dentro de la vaina formada por las aponeurosis de los 
músculos anchos, estrechándose y engrosándose hasta su inserción inferior al 
nivel de las caras anterior y superior del pubis, junto a la espina (Figura 1). 
 
 Sus fascículos carnosos se encuentran interrumpidos por tres intersecciones 
aponeuróticas, dos supraumbilicales y otra situada al nivel umbilical, en ocasiones 
existe una cuarta intersección infraumbilical. Estas intersecciones aponeuróticas 
se unen íntimamente a la hoja anterior de la vaina del músculo, lo que frena la 
retracción muscular en las incisiones transversales, no contraen adherencias con la 















































Figura 3: Tomada de Anatomía descriptiva y quirúrgica. Henry Gray 1858. 
 
 En las maniobras quirúrgicas hay que tener en cuenta que a nivel de las 
intersecciones el músculo recto recibe vasos y nervios. El músculo piramidal está 
situado en la parte inferior y anterior del recto, y es rudimentario. Se inserta a 
nivel del pubis, entre la sínfisis y la espina, asciende formando un triángulo de 
cuatro o cinco centímetros de altura, fijándose en la línea alba; está contenido en 
un desdoblamiento de la hoja anterior de la vaina del recto, pasando por detrás del 
piramidal las fibras correspondientes a la aponeurosis del transverso. 
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 Desde el apéndice xifoides, hasta el pubis se extiende la línea alba, que es 
una lámina tendinosa-aponeurótica que forma el borde interno de ambas vainas de 
los rectos y las une (Figura 3). 
 
 En su porción supraumbilical es acintada, membranosa, más amplia a nivel 
umbilical, con una forma vagamente triangular, mientras que en su porción 
infraumbilical es muy estrecha, convirtiéndose con más propiedad en una "línea" 
de uno o dos milímetros de ancho reforzada por encima del pubis por el 
entrecruzamiento de los pilares. 
 
 Esta porción infraumbilical es más laxa y distendida que la supraumbilical, 
y a sus expensas tiene lugar la distensión abdominal gravídica. 
 
 Esta disposición de la línea alba está sujeta a variaciones individuales. A 
nivel fundamentalmente supraumbilical presenta pequeños orificios por donde 
penetran vasos; dichos orificios pueden constituir el punto de partida para la 
formación de hernias epigástricas. 
 
 Los vasos arteriales de la pared abdominal provienen de las seis últimas 
arterias intercostales, y de las cuatro primeras lumbares, para los músculos anchos. 
 
 Los rectos mayores reciben su aporte de la rama terminal de la mamaria 
interna y de la arteria epigástrica, acabando dichos vasos por unirse entre sí de 
forma termino-terminal. 
 
 Las arterias intercostales y lumbares marchan junto a los troncos nerviosos 
entre el oblicuo menor y el transverso. Sus ramos terminales, que perforan  
lateralmente la vaina del recto, se anastomosan con las ramas provenientes de la 
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 El músculo recto, en cambio, recibe su irrigación de los vasos epigástricos. 
La arteria epigástrica penetra en la vaina del músculo por su hoja posterior, por 
debajo del arco de Douglas, tras atravesar la fascia transversalis, para continuar en 
su trayecto por detrás del músculo, y acabar uniéndose a los ramos finales de la 
mamaria interna. 
 
 La disposición de los nervios es sumamente importante, ya que las lesiones 
nerviosas pueden intervenir en la patogenia de algunas eventraciones, por lo tanto 
interesa conocer su disposición para evitar lesionarlos durante una laparotomía o 
durante cualquier otra actuación quirúrgica sobre la pared abdominal (Figura 4). 
 
 La pared abdominal está inervada por las ramas anteriores de las seis 
últimas raíces nerviosas torácicas. Estos nervios, tras un recorrido por la pared 
torácica, al pasar el reborde costal, se sitúan entre el oblicuo menor y el transverso, 
dispersándose hacia delante y abajo con una disposición en abanico: los nervios 
VII y VIII son horizontales, el IX y el X oblicuos, siguiendo aproximadamente 
una línea que uniera el reborde costal con la espina ilíaca antero-superior del lado 
opuesto; el XI y el XII son también oblicuos, dirigiéndose hacia la mitad interna 
del arco crural del lado opuesto, aproximadamente (Latarjet y Ruiz Liard 2005). 
 
 Completan la inervación de la pared abdominal los nervios abdomino-
genitales mayor y menor, que derivan de la primera raíz lumbar, y se distribuyen 
por la región inguinal y su vecindad. 
 
 Los nervios de la pared abdominal se distribuyen en ramillete, dando ramas 
a los músculos anchos, y perforando la vaina del recto por su hoja posterior. Dan 
también inervación a la superficie  cutánea, lo que favorece la acción músculo-
refleja. Las zonas inervadas por cada nervio se superponen ampliamente entre sí, 
lo cual es importante desde el punto de vista quirúrgico, ya que la sección de uno 
de ellos no debilita la pared, siendo necesaria la sección de tres o más troncos 
nerviosos para que esta pierda su tono muscular (Latarjet y Ruiz Liard 2005). 
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1.2   DEFECTOS HERNIARIOS DE PARED ABDOMINAL: HERNIAS    
        VENTRALES. 
 
 1.2.1 Concepto y clasificación de las hernias ventrales. 
 
 Una clasificación de los diferentes tipos de hernias ventrales es necesaria ya 
que de esta forma sería posible comparar los diferentes estudios que se publican. 
En el año 2000 Schumpelick ya hizo referencia sobre la necesidad de la 
elaboración de una clasificación de las hernias ventrales, al igual que la existente 
de las hernias inguinales. Sin embargo, es difícil la elaboración de una 
clasificación que sea sencilla, práctica y aceptada de forma internacional 
(Schumpelick y  Narbenhernie 2000). 
  
 Desde el año 2000, varios autores propusieron clasificaciones para las 
hernias incisionales pero ninguna de ellas se empleó de una forma relevante en la 
literatura. 
 
 La clasificación de hernias incisionales de Chevrel y Rath propuesta en el 
año 2000, se considera de las más atractivas por su sencillez. Tiene en cuenta tres 
parámetros, el primero es la localización de la hernia en la pared abdominal, se 
divide en medial (M1-M4) y en lateral (L1- L4). El segundo sería el tamaño de la 
hernia, siendo la anchura del orificio herniario el parámetro más importante a 
tener en cuenta, estando dividido en 4 grupos (W1-W4). Y por último , el tercer 
parámetro es la recurrencia, codificandolo con una letra R con el número de 
cirugía previas realizadas (R0,R1,R2,R3….). Esta clasificación a pesar de su 
sencillez, su empleo en la literatura no ha sido muy extendido. 
 
 Schumpelick y Narbenhernie (2000) en su libro “Hernien” sobre 
cirugía herniaria, realiza una clasificación en la que divide las hernias incisionales 
en 5 tipos según el tamaño, aspecto clínico en posición de decúbito supino y 
bipedestación, la localización de la incisión y el número de cirugías previas. 
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 Korenkov y cols. 2001 incluye los resultados obtenidos de una reunión de 
expertos para la elaboración de una clasificación y el tratamiento quirúrgico de las 
hernias incisionales, aunque sin detallar los datos de la clasificación propuesta por 
el grupo de expertos en dicha reunión.  
 
 Ammaturo y Bassi (2005) en la clasificación que proponen, añaden un 
parámetro a la clasificación propuesta por Chevrel, que es la relación entre la 
superficie total de la pared abdominal y la del defecto existente ya que de eso 
depende la tensión de la pared abdominal al realizar la reparación, siendo éste un 
factor predisponente a la recidiva y a tener en cuenta a la hora de la elección de la 
técnica quirúrgica.  
 
 En 2007 Dietz y cols. proponen una clasificación alternativa para las hernias 
incisionales, en la que parámetros como el fenotipo corporal, la morfología de la 
hernia y factores de riesgo de recurrencia se tuvieron en cuenta, y se adjuntaron 
recomendaciones sobre la técnica quirúrgica adecuada para su reparación según el 
grupo al que pertenecía la hernia. 
 
 Dada la ausencia de unos criterios comunes para la clasificación de las 
hernias ventrales, Andrew Kingsnorth, el presidente de la Sociedad Europea de 
Hernia (EHS), en el XXIX congreso de la Sociedad Europea de Hernia, comenta 
la necesidad de una clasificación única, sencilla y práctica. Por lo que varios 
miembros de la EHS y algunos invitados se reunieron para desarrollar la 
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Tabla I: Posibles variables para la clasificación de la hernia primaria e incisional de la pared 
abdominal  y su empleo en clasifiaciones previas (Modificado de Muysoms y cols. 2009). 
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 El primer objetivo de cualquier clasificación, debe ser ofrecernos la 
posibilidad de comparar entre diferentes estudios y sus resultados, ya que 
realizando una descripción estandarizada de las hernias, las diferentes poblaciones 
pueden ser fácilmente comparables. El segundo objetivo de la clasificación, sería 
reunir las diferentes técnicas quirúrgicas empleadas y desarrollar unas guias 
clínicas sobre el tratamiento a realizar basadas en la evidencia. Cuando se 
generalice el uso de una clasificación en la literatura, los futuros estudios deberán 
emplear los subgrupos propuestos por la misma para su nomenclatura, lo que 
facilitará la realización de estudios futuros ya que los criterios de inclusión y 
exclusión serán mejor definidos (Muysoms y cols. 2009). 
 
 La primera duda surge sobre si las hernias ventrales primarias y las hernias 
ventrales incisionales deberían formar parte de la misma clasificación o separarlas 
en entidades diferentes. Esta segunda opción fue la decisión a la que se llegó por 
consenso, ya que la hernia ventral primaria tiene una etiopatogenia diferente a la 
hernia ventral incisional debida a una cirugía previa. Finalmente, se decide formar 
dos grupos, el primero, las hernias no incisionales, en el que se incluyen las hernias 
ventrales primarias, también conocidas como hernias ventrales, y en el segundo 
grupo, las hernias incisionales de la pared abdominal. Obviamente una hernia 
ventral primaria recidivada se debe  incluir en el grupo de las hernias incisionales. 
Y para evitar confusión se propone evitar el empleo de “hernia incisional primaria” 
(Muysoms y cols. 2009). 
   
 Antes de proponer una clasificación, es importante determinar las variables 
adecuadas a tener en cuenta en cada uno de los grupos, para ser incluidos en la 
clasificación. Ésta debería ser simple y práctica. Es imposible incluir todas las 
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1.2.1.1 Clasificación de las hernias primarias de la pared abdominal. 
 
 Para esta clasificación de las hernias, se emplean como parámetros, el 
tamaño y la localización de las mismas. Para calcular el tamaño se empleó el 
diamétro en cm del orificio herniario, utilizando como punto de corte 2-4 cm para 
dividirlas en tres grupos: pequeña, mediana y grande. 
  
 En cuanto a la localización, se trazarán 2 líneas medias (epigástrica y 
umbilical) y dos laterales (hernia de Spiegel y lumbar). De esta forma, tenemos 
cuatro entidades conocidas y fácilmente identificables, a la que para su 





Tabla II: Clasificación de la EHS, de las henrnias primarias de la pared abdominal (Modificado 
de Muysoms y cols. 2009). 
 
 
1.2.1.2 Clasificación de las hernias incisionales de la pared abdominal. 
   
 Se acepta la definición propuesta por Korenkov y cols. 2001 para este tipo 
de hernias, que la define como cualquier defecto de la pared abdominal con o sin 
la presencia de masa o bulto en la zona de una cirugía previa, ya sea perceptible o 
palpable mediante exploración clínica o pueda ser detectada por pruebas de 
imagen. 
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 En este caso, y por la diversidad que hay en este tipo de hernias, la tarea de 
desarrollar una buena clasificación de las hernias incisionales es más complicada 
que la de las hernias ventrales primarias o incluso las hernias inguinales. Por este 
mismo motivo, la elaboración de una clasificación sencilla para una entidad tan 
diversa y compleja es casi un reto. 
 
 En la reunión de la EHS se llegó a la conclusión que la localización y el 
tamaño son los parámetros más importantes que deben incluirse y que añadir más 
variables dificultaría la realización de la misma y como consecuencia, su empleo 
en la clínica. 
 
 Para la localización de las hernias, el abdomen se divide mediante dos líneas, 
una medial y otra lateral. Las hernias mediales estarán localizadas entre la apófisis 
Xifoides, el pubis y los bordes laterales de los músculos rectos del abdomen. Una 
división sencilla y fácil de recordar, divide las hernias mediales en cinco 
subgrupos que van de M1 a M5 (Figura 5): 
  
 -M1 subxifoidal:  con un margen de 3 cm hacia caudal. 
-M2 epigástrica: desde 3 cm por debajo de la apófisis Xifoides hasta   
 3 cm por encima del ombligo 
 -M3 umbilical: desde 3 cm por encima a 3cm por debajo, tomando  
  el ombligo como referencia.  
 -M4 infraumbilical: desde 3 cm por debajo del ombligo hasta 3 cm     
          por encima del pubis. 















Figura 5: Zonas determinadas para la clasificación de las hernias incisionales mediales por la 
EHS (Tomada de Muysoms y cols. 2009). Subxiphoidal: subxifoidal, epigastric: epigástrica, 
umbilical: umbilical, infraumbilical: infraumbilical, suprapubic: suprapúbica. 
 
  
 En cuanto a las hernias laterales, estas se localizan desde el reborde costal 
hasta la región inguinal en ambos lados del abdomen y desde el borde externo del 
musculo recto del abdomen hasta la región lumbar  (Figura 6). 
 
 De esta forma y teniendo en cuenta lo mencionado, se clasifican en 4 
subrupos que va de L1 a L4 en cada lado de la pared abdominal: 
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 -L1 subcostal: entre el reborde subcostal y la línea  horizontal que se  
  traza a 3 cm por encima del ombligo. 
 -L2 flanco: lateral al borde externo del músculo recto del abdomen,  
  3cm por encima y por debajo del ombligo  
 -L3 ilíaca: entre la línea horizontal  a 3 cm por debajo del ombligo y  
  la región inguinal.  





Figura 6: Zonas determinadas para la clasificación de las hernias incisionales  laterales por la 
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 Al contrario que en el caso de las hernias ventrales primarias cuya 
clasificación es nominativa, en este caso no se llegó a un consenso similar aunque 
se prefiera esa nomenclatura, siendo más sencilla que la de este caso,  por lo que 
se decide finalmente emplear una nomenclatura mixta (Tabla III).  
 
 En cuanto al tamaño, no se emplea el diámetro como medida ya que al 
contrario que en el caso de las hernias ventrales primarias, en esta entidad la 
forma y el tamaño del defecto herniario es muy variable, por lo que se decidió 
emplear la longitud y la anchura del defecto herniario para su clasificación. 
Siendo la longitud, la distancia vertical máxima entre el margen craneal y caudal 
del defecto herniario, en el caso de las hernias multisaculares, se medirá desde el 
defecto más craneal hasta el más caudal, y la anchura será la distancia horizontal 
máxima desde el margen craneal hasta el caudal, en caso de que haya varios 




Figura 7: Definición de la anchura de las hernias incisionales para las hernias únicas por la EHS 
(Tomada de Muysoms y cols. 2009). Length en color verde: la longitud, Width en color azul: la 
anchura. Hernia defect en color rojo: defecto herniario. 
 






Figura 8: Definición de la longitud de las hernias incisionales para las hernias multisaculares 
por la EHS (Tomada de Muysoms y cols. 2009). Length en color verde: la longitud, Width en 
color azul: la anchura. Multiple hernia defect en color rojo: defecto herniario múltiple. 
 
 Se llegó a una clasificación semicuantitativa que divide las hernias según su 
tamaño en tres categorías, pequeña, mediana y grande, utilizando los 4-10 cm 
como puntos de corte, teniendo como primer grupo las que miden de largo y 
ancho menos de 4 cm, las de tamaño medio, la que miden de 4-10 cm tanto de 
ancho como de largo, y las de gran tamaño, las mayores de 10 cm.  El número de 
intervenciones previas de las hernias recidivadas no se consideró decisivo para ser 



































Tabla III: Clasificación de la EHS de  las hernias incisionales de la pared abdominal 
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1.3  MATERIALES PROTÉSICOS EN LA REPARACIÓN HERNIARIA 
  
1.3.1 Requerimientos para uso clínico 
 Los materiales biológicos y artificiales empleados en cirugía se engloban 
dentro del amplio campo de los biomateriales, los cuales han adquirido una 
importancia capital en el desarrollo de las distintas técnicas quirúrgicas a nivel de 
todas las especialidades. En USA se calcula que una de cada veinte personas es 
portadora de un biomaterial. 
 
 El campo de aplicación de los biomateriales es quizás el más dinámico de 
todo el desarrollo tecnológico avanzado. Las razones clínicas de su empleo se 
apoyan en su contribución en resolver probemas funcionales muy importantes, 
mejorando así, la calidad de vida de los pacientes tanto física como psíquicamente. 
Los implantes en las diferentes interfaces-articular, vascular y cardíaca han 
evolucionado en los últimos años de una forma espectacular, apoyados por la 
innovación y la industria que ha invertido en programas de I+D una importante 
cantidad de recursos económicos. 
 
 La investigación acerca de los biomateriales, exige equipos 
multidisciplinarios, por la gran responsabilidad que conlleva su utilización. Es 
necesaria la colaboración de biológos, químicos, ingenieros, histopatólogos y 
cirujanos para llevar a buen fin su empleo y los grandes beneficios que pueden 
reportar a la sociedad. 
 
 Una de las múltiples aplicaciones de los biomateriales, es el empleo de los 
mismos en la reparación de defectos herniarios. La contribución de autores como 
Usher y cols. (1960) y el grupo Lichtenstein (1986) con la publicación de los 
resultados, empleando en la reparación herniaria materiales prótesicos, es 
considerada como un “antes” y un “después” en la cirugía de la pared abdominal. 
La disminución de las recidivas herniarias con el uso de los materiales prótesicos, 
es una evidencia constatada en los últimos 20 años y que hace casi de forma 
obligatoria realizar el tratamiento quirúrgico de estos procesos herniarios 
empleando un biomaterial. 
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 Cuberland (1952) fueron los primeros autores que propusieron las 
propiedades iniciales que un material protésico debe cumplir para poder ser 




- Buena tolerancia a la infección. 
- Corte fácil. 
- No alergizante ni carcinogénico. 
- Coste económico razonable. 
  
 Debido a que la estructura del biomaterial va a jugar un papel principal en la 
integración del mismo en el tejido hospedador, Ponka en 1980 propuso una serie 
de características adicionales relacionadas con la estructura de los materiales 
protésicos. Le dio principal importancia a la porosidad protésica la cual va a 
facilitar la buena integración tisular y celular, la angiogénesis y la flexibilidad y 
firmeza mecánica del area de implante. 
 
 En 1995 Shein y cols. resumieron en solamente tres, los principales 
requerimientos de una prótesis abdominal: 
 
- Buen comportamiento en la interfaz peritoneal. 
- Buena integración tisular con los tejidos del huésped. 
- Óptima resistencia mécanica postimplante.  
  
 El material protésico ha de poder incorporarse a los tejidos del paciente en 
el que se implantan, para de este modo solidarizarse con ellos y participar de los 
esfuerzos a los que se vean sometidos. 
  
 La prótesis ideal en este aspecto sería aquella que provocase una correcta 
formación de tejido de integración en el espesor de la pared, y al mismo tiempo, 
en el caso de quedar en contacto con las vísceras abdominales, no provocase 
adherencias de las mismas. 
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1.3.2 Clasificación actual de prótesis empleadas en la reparación quirúrgica de 
la pared abdominal 
 
 Este campo que engloba todos aquellos materiales de origen sintético o 
biológico empleados en la cirugía de la pared abdominal, que ha experimentado 
un incremento importante en cuanto a su empleo en la cirugía de sustitución o 
refuerzo de la pared abdominal. 
 
 Las prótesis abdominales se clasifican en dos grandes grupos en función de 
su naturaleza o composición:    
 
 - Poliméricas o sintéticas. 
 - Biológicas o naturales.  
 
 En la actualidad existen más de un centenar de materiales protésicos para 
reparación herniaria. Las características y tipos de prótesis varían 
considerablemente, incluso dentro de cada uno de los grupos, sintéticas o 
biológicas. 
 
 Las prótesis poliméricas a su vez se subdividen según su estructura en 
reticulares, laminares y compuestas, mientras que las bioprótesis son prótesis 
derivadas principalmente de colágeno y se clasifican en función de la especie de 
origen y en la presencia o ausencia de enlaces entre las moléculas de colágeno 
(crosslink). 
 
Usher y cols 1960, fueron pioneros en describir el uso de materiales de 
origen sintético, en concreto prótesis de polipropileno,  para la reparación de 
hernias inguinales. Desde entonces los biomateriales han sido ampliamente 
utilizados tanto en la reparación de defectos parciales de la pared abdominal 
(congénitos o adquiridos) como para cierre abdominal temporal. Este tipo de 
prótesis de origen polimérico, van a permanecer de por vida en el organismo 
receptor, dando lugar en algunas ocasiones a reacciones inflamatorias y de cuerpo 
extraño que pueden generar complicaciones postimplante. 
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En la búsqueda de la prótesis ideal, la industria de los biomateriales ha 
desarrollado estas prótesis derivadas de tejidos vivos procedentes de animales 
(xenoinjertos) o humanos (aloinjertos), que supuestamente ofrecen las ventajas de 
las reparaciones con tejidos autólogos, sin sus inconvenientes (mayor tiempo 
quirúrgico y morbilidad de la zona donante). Estos materiales son las 
denominadas bioprótesis o prótesis biológicas, elaboradas con colágenos 
desnaturalizados y acelulares. Estas prótesis, representan un importante avance ya 
que algunas de ellas poseen como característica fundamental, la degradación y 
eliminación completa dentro del organismo receptor.  
 
La misión de estos biomateriales, es conseguir, además de la reparación, la 
regeneración tisular. De tal manera que, una vez implantados, estimulen 
elementos de la matriz extracelular del receptor, favorezcan la angiogénesis e 
incluso impliquen a los factores de crecimiento en la creación de una neopared 
abdominal. En condiciones ideales la misión es llegar a conseguir, no solo la 
reparación de la zona, sino la regeneración de un tejido adecuadamente 
organizado, consiguiendo características similares al tejido sano. 
 
 En la siguiente tabla IV se recogen los principales tipos de prótesis 
abdominales que se encuentran actualmente en el mercado, así como alguna de 
sus principales características. 
  





















No absorbibles Polipropileno (alta o baja densidad), 
Poliéster, Politetrafluoroetileno no 
expandido (PTFE), Fluoruro de 
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No absorbibles Politetrafluoroetileno expandido 









































Submucosa intestinal porcina 





Tabla IV. Clasificación de biomateriales utilizados en la reparación de defectos de pared 
abdominal (Bellón 2014). 
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1.3.2.1. Prótesis de tipo polimérico/sintético 
 
Los tres biomateriales de tipo polimérico que históricamente han 
constituido desde los primeros momentos de su empleo, un importante avance en 
la reparación de los defectos de pared abdominal y que son empleados todavía 
hoy en día son: 
- Poliéster  
- Polipropileno  
- Politetrafluoroetileno  
 




Prótesis de poliéster  
 
A partir de 1956 empezó a utilizarse tela de poliéster (PE), Dacron 
comercial (Mersilene) en la reparación de hernias inguinales y ventrales. El 
primer trabajo, realizado por Wolstenholme (1956) ya dio resultados alentadores 
al cicatrizar los pacientes de sus heridas sin grandes complicaciones. 
 
En una revisión en 1975 Stoppa y cols. destacaron la utilidad de la prótesis 
de Dacron para la reparación de hernias recurrentes y gigantes, señalando que 
cuando se coloca adecuadamente en el espacio preperitoneal, la prótesis actúa 
como una fascia endoabdominal artificial no reabsorbible, lo que hace que la 
pared abdominal tenga de manera instantánea y definitiva resistencia. Wantz en 
1991, corroboró los buenos resultados con este material. La prótesis de Dacron® 
fue la primera prótesis no metálica con amplio uso clínico, aunque su empleo ha 
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Prótesis de Polipropileno  
 
El polipropileno (PP) es sin duda el material polimérico más ampliamente 
utilizado para el desarrollo de prótesis de tipo reticular. 
 
La prótesis de PP comercializada bajo el nombre de Marlex  fue 
introducida por Usher en la reparación herniaria a finales de los años 50. 
Presentaba grandes ventajas frente a las mallas metálicas utilizadas en la época, 
era más flexible y se insertaba fácilmente en un defecto de cualquier tamaño, sin 
fragmentarse como ocurría con las mallas metálicas y, además parecía ser más 
resistente a la infección. En 1960, este mismo autor (Usher y cols. 1960), realizó 
un trabajo en el que colocaba la prótesis a modo de puente en la pared abdominal, 
obteniendo muy buenos resultados en cuanto a la tasa de recidivas se refiere 
(10,2% en hernias incisionales y un 5,9% en inguinales). 
 
Debido a sus ventajas, su uso se extendió rápidamente. En 1962 Usher 
introdujo una versión mejorada del Marlex® utilizando una red tejida de fibra de 
monofilamento de PP, utilizada en un principio como sutura, y que todavía se 
comercializa con el nombre de prótesis de Marlex®. 
 
En 1976 ya se la consideraba la mejor prótesis sintética disponible para 
reparación de la hernia, con una muy buena respuesta en presencia de infección.  
 
Todos los datos positivos obtenidos con esta prótesis  llevaron a Peacock a 
concluir en 1989 que debía abandonarse el concepto de reparación de hernias 
inguinales directas mediante la aproximación de los tejidos con suturas y 
sustituirse por la aplicación de un parche que permita el empleo de anestésicos 
locales y evite la tensión de los tejidos reparados. Estas conclusiones fueron 
publicadas en febrero de 1989 en The American Journal of Surgery, en el mismo  
número en el que Lichtenstein y cols. informaron de sus buenos resultados con 
una prótesis de Marlex® en la reparación de 1000 pacientes con hernia inguinal. 
Realizó una reparación primaria utilizando la prótesis a modo de puente, suturada 
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al ligamento inguinal lateralmente y a la aponeurosis del recto y al tendón 
conjunto por arriba.  
Ya en los años noventa, diversos autores desarrollaron técnicas para 
reparar grandes hernias incisionales con conservación del peritoneo entre los 
órganos y la prótesis. Los resultados fueron satisfactorios respecto a las 
recurrencias, y aunque en un pequeño porcentaje se presentó infección, no fue 
necesario retirar ninguna de las prótesis (Molloy y cols. 1991, Matapurkar y cols. 
1991, Liakakos y cols. 1994). 
 
Las prótesis de PP han ido sufriendo cambios, siempre partiendo de la 
prótesis clásica (Marlex®).  
 
También se ha tenido en cuenta, en los nuevos diseños realizados con 
polipropileno como parámetro fundamental, el tamaño del poro, y otros aspectos 
como el diámetro de los filamentos y la distribución espacial de los mismos. De 
esta forma se han clasificado las prótesis reticulares de polipropileno, en prótesis 
de alto o bajo peso, dependiendo del parámetro gr/m2 que tengan las mismas. 
 
Se consideran prótesis de alto peso (HW) aquellas que se sitúan por 
encima de 80 g/m2. y de bajo peso (LW) las que se encuentran por debajo de esta 
cifra. Algunos autores (Cobb y cols. 2005), incluyen un tercer tipo denominado de 
medio peso (MW), que estaría intercalado entre las dos anteriores (Figura 9). 
 
Las prótesis de bajo peso, han sido motivo en los últimos años de nuevos 
diseños con tamaños de poro variables. Algunos estudios prospectivos (O´Dwyer 
2005; Conze y cols. 2005)  han señalado una mayor incidencia de recidivas tras el 
empleo de prótesis LW, aunque con seguimientos muy cortos. Otros estudios 
retrospectivos clínicos  (Schmidbauer y cols. 2005) por el contrario, han señalado 
las ventajas de las prótesis PP-LW.   








A   B  C 
 D  E 
Figura 9. Prótesis de polipropileno convencional (HW), Surgipro®, con una densidad de 84 g/m2 
y pequeño tamaño de poro (0,26±0.03 mm2) (A); Parietene®(LW), de 38 g/m2 de densidad y un 
tamaño de poro de 1,15±0,05 mm2  (B); Optilene elastic® (LW), con una densidad de 48 g/m2 y 
amplio tamaño de poro (7,64±0,32 mm2) (C); Prótesis parcialmente absorbible, Ultrapro® 
(LW), formada por polipropileno y filamentos de poliglecaprona-25 con una densidad de 28 
g/m2 y un tamaño de poro 3,45±0,19 mm2  (D); Prótesis con filamentos absorbibles de 
poliglactina, Vypro II® (LW) con una densidad de 35 g/m2 y un tamaño de poro de 4,04±0,54 
mm2 (E). 
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Algo que hay que tener en cuenta, es que a veces el peso protésico, es 
independiente del tamaño del poro. Ello es debido, a que hay prótesis con un 
diseño de poro pequeño, con una estructura espacial y un anudado o 
entrecruzamiento simple y a su vez un filamento fino, que son LW por tener en su 
conjunto un peso en gr/m2 bajo.  
 
Este último aspecto es importante, ya que de acuerdo con la escuela 
alemana (Klinge 2007), consideramos que el tamaño de poro protésico, es el 
principal parámetro para considerar a una prótesis como HW o LW. De esta 
manera, las prótesis HW tendrían un diseño con poro pequeño y las LW con poro 
amplio. 
 
Las prótesis LW con poro pequeño son peculiares. Desde el punto de vista 
de la respuesta e integración tisular, muestran comportamientos como las de alto 
peso. Este hecho queda reflejado en un trabajo reciente de Weyhe y cols (2006). 
Estos autores encuentran que las prótesis de bajo peso no ofrecen ventajas con 
relación a las de alto peso. Ellos utilizan un tipo de prótesis calificado como LW 
con un poro muy pequeño. Encuentran en sus resultados que no hay ventajas entre 
estas prótesis de bajo peso con poro pequeño y las de alto peso. Esto es lógico ya 
que la integración tisular depende prioritariamente de un factor que es la 
porosidad de la prótesis.  
 
La porosidad, juega un papel trascendental en la integración tisular, 
manteniendo o no las características elásticas de la prótesis, previamente a ser 
implantadas. 
 
En general, una de las finalidades de las prótesis de PP-LW, es la de 
disminuir la cantidad de cuerpo extraño residual que permanece a nivel de los 
tejidos receptores, después de los implantes. De esta forma se conseguiría una 
menor reacción de cuerpo extraño final, y un proceso reparativo generador de 
menos fibrosis en los tejidos receptores (Klinge y cols. 2002). 
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Otro de los objetivos es mantener la elasticidad del tejido receptor en el 
cual se coloca el biomaterial. La pared abdominal es dinámica y tiene un módulo 
de elasticidad determinado en cada individuo. Se ha podido objetivar en algunos 
casos en clínica, que después de un implante de PP-HW, el fenómeno de 
contracción es importante, en parte debido a la gran cantidad de cuerpo extraño 
que tienen estas prótesis. Ello provoca una sensación de “disconfort” en el 
paciente (Junge y cols. 2001).  
 
Cuando se implantan prótesis tipo LW, se generan amplios puentes de 
colágeno, que dado que tienen que ocupar una mayor área de poro son menos 
compactos que los que se generan con las prótesis de poro pequeño.    
 
 A corto plazo, Pascual y cols. 2008, demostraron que empleando prótesis 
de LW se consigue una colagenización similar que en las de HW, incluyendo 
incluso en el estudio, prótesis parcialmente absorbibles.  
 
En un estudio a largo plazo, Pascual y cols. 2012a, comunicaron resultados 
similares en cuanto a comportamiento entre prótesis de alta y baja densidad, 
concluyendo que el tejido receptor modulaba e igualaba los resultados mecánicos 
entre ambos tipos de materiales protésicos. Estos resultados se correlacionan con 
los encontrados en la clínica y referidos por algunos autores respecto al 
comportamiento de las prótesis de baja densidad en la reparación de hernias 
incisionales (Berrevoet y cols. 2010). 
 
Probablemente las recidivas encontradas en algunos trabajos clínicos tras 
los implantes de prótesis LW sea debido a que la zona de fijación al tejido 
receptor tiene que sobrepasar ampliamente los bordes del defecto. La mayoría de 
las recidivas al igual que ocurre con las prótesis clásicas de PP se presentan en la 
periferia del implante. Al ser las prótesis de amplio poro, la sutura de anclaje debe 
de ser cuidadosamente realizada con el fin de evitar problemas de desinserción. 
Una de las precauciones técnicas que hay que tener después de implantar estas 
prótesis, es colocar siempre la misma, sobrepasando ampliamente los márgenes 
del defecto. 
 35   INTRODUCCIÓN      
Prótesis de politetrafluoroetileno  
 
En los últimos años, 2008, Gore & Associates (Gore) ha desarrollado la 
introducción en el mercado de una malla de politetrafluoretileno no expandido 
(PTFE) (GORE® Infinit® Mesh) la primera prótesis reticular monofilamento de 
poro grande formada 100% por PTFE. El producto está diseñado para minimizar 
la reacción de cuerpo extraño y maximizar la comodidad a largo plazo y la calidad 
de vida del paciente. 
 
Es una prótesis de media densidad (70 g/m2). No existen por el momento 
resultados clínicos de su comportamiento, aunque sí experimentales en reparación 
de defectos tisulares, mostrando un comportamiento similar a las prótesis de PP 
de baja densidad (Pascual y cols. 2013). En estudios mecánicos, ha mostrado un 
buen comportamiento con relación a módulos de elasticidad (Hernández-Gascón y 

















Uno de los objetivos de investigación, ha sido valorar la cantidad de 
material implantado. Para ello, se han diseñado prótesis reticulares de tipo 
híbrido, parcialmente absorbibles, (Klosterhalfen y cols. 2005), en las cuales hay 
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componentes absorbibles y no absorbibles. Estas prótesis híbridas permiten una 
buena integración tisular, con la ventaja de que parte del material es absorbido por 
el tejido receptor. La primera prótesis híbrida lanzada al mercado fue Ultrapro™, 
formada por polipropileno y poliglecaprona. Estudios mecánicos realizados de 
forma experimental (Bellón y cols. 2007a) demostraron la buena respuesta 




Un epígrafe al margen son las prótesis de tipo polímerico reticulares 
absorbibles como las de ácido poliglicólico (PGA) (Dexon®, B.Braun-Dexon, 
Alemania) y de poliglactina 910 (Vicryl®, Ethicon, USA).  
 
Estas prótesis han sido elaboradas como consecuencia de la utilización 
satisfactoria de estas fibras sintéticas como material de sutura lentamente 
absorbible. 
 
La prótesis de Dexon® está formada por fibras trenzadas de PGA, se 
constituye así una red protésica blanda, elástica y distensible que es biodegradable 
y se absorbe de modo gradual en un periodo aproximado de 90 días. Por otra 
parte, la prótesis de Vicryl® es una tela fina tejida apretadamente que es flexible, 
aunque no elástica y comparte propiedades físicas y biodegradables semejantes a 
la prótesis de Dexon®. Estos dos biomateriales son absorbidos y no se deben 
utilizar como prótesis única para reparación de hernias abdominales. 
 
Finalmente, en el momento actual, también englobadas dentro de las 
prótesis reticulares, totalmente absorbibles, han aparecido prótesis absorbibles 
reticulares de larga duración, formadas por compuestos de PGA y poli-trimetil-
carbonato (TIGR-Matrix®) y poli-4-hidroxitutirato (P4HB) (PHASIX®). Estos 
biomateriales sufren degradación paulatina variando la misma entre 12 y 36 
meses. La primera de ellas tiene componentes poliméricos que se degradan a 
medio/largo plazo por hidrólisis, y esta constituida por un copolímero de 
poliglicólico / politrimetilcarbonato y polyláctico/polymetylcarbonato.  
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En un estudio clínico prospectivo (Ruiz-Jabson y cols. 2014) sobre 
reparación de hernias inguinales empleando esta prótesis y realizando una técnica 
de Lichtenstein, se objetivó una importante recidiva en hernias mixtas (33%) y de 
tipo directo (44%) a los tres años de la reparación. La segunda es un compuesto de 
P4HB. Esta prótesis ha mostrado buenos resultados en ensayos preclínicos 
(Deeken y Matthews 2013). 
 






En 1963, Oshige describió un proceso para expandir el 
politetrafluoroetileno, que ya se había utilizado con anterioridad, reteniendo su 
microestructrura con mejor resistencia mecánica. Esta técnica fue refinada por 
Gore (1976) y aplicada clínicamente en prótesis vasculares. Posteriormente a este 
uso, fue radicalmente expandido para proporcionar un material en hojas que 
pudiera ser utilizado para reparar hernias y otros defectos de tejidos blandos. Se le 
denominó Soft Tissue Patch® (STP) y se introdujo por primera vez en clínica en 
1983. 
 
Respecto a sus características, al igual que el PTFE, el PTFE expandido es 
inerte en los tejidos y provoca escasa respuesta a cuerpo extraño por parte del 
huésped. El STP es fabricado en hojas de numerosos calibres y con grosor de 1 ó 
2 mm. El parche de PTFEe está compuesto por nudos de PTFE en forma de 
columnas que están conectadas por fibrillas finas de PTFE, con un ángulo 
multidireccional de las fibrillas en la superficie, lo que imparte propiedades de 
resistencia equilibradas al parche en todas direcciones. La longitud promedio 
internodal de las fibrillas, es decir, el tamaño del microporo, es de 20 a 25 µm y 
esta estructura porosa única proporciona un biomaterial flexible, blando y muy 
manejable, que no se deshilacha y que permite la infiltración celular y la 
incorporación de tejido en el parche. Se ha demostrado que el PTFEe tiene una 
 38   INTRODUCCIÓN      
resistencia tensil de material adecuado para su uso clínico seguro y, con métodos 
de prueba industriales, se probó que es más poderoso que la malla de Marlex® o 
Mersilene® y equivalente a estos materiales, en términos de resistencia de 
retención de la sutura. 
 
Posteriormente se han comercializado algunas variaciones de STP. En una 
variante (Micromesh®) se incorporan macroporos esparcidos a intervalos 
regulares durante todo el parche microporoso estándar, para facilitar una 
integración más rápida entre el tejido y la prótesis. La segunda variante 
(Dualmesh®) incorpora dos superficies en un biomaterial, una no porosa destinada 
a impedir la formación de adherencias y la otra con una superficie de microporo 
estándar en el lado opuesto para permitir la incorporación de tejido. Esta última, 
ha sido modificada recientemente, siendo la misma rugosa con el fin de conseguir 


















            Figura 11: Modificaciones en la estructura de las prótesis laminares de PTFEe. 
 
 
Soft Tissue Patch 
Micromesh® Dual mesh® 
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A partir de 1985 comenzaron a aparecer los primeros trabajos clínicos con 
este material y todos destacaron los buenos resultados a corto y largo plazo, sin 
apenas recurrencias, infecciones ni complicaciones quirúrgicas concluyendo que 
el material protésico era totalmente tolerado por el cuerpo humano (Brown y cols. 
1985, Pairolero y Arnold 1986, Bauer y cols. 1987). Suponía un gran avance, ya 
que presentaba un menor índice de adherencias (que hasta entonces había 
supuesto uno de los mayores problemas en la utilización de los materiales 
disponibles) y una buena integración prótesis-tejido con la presencia de una capa 
continua de células mesoteliales sobre la vertiente peritoneal de la prótesis ya en 
la cuarta semana postimplante en ratas (Law y Ellis 1988). 
 
DeBord y cols. en 1992, publicaron un estudio con 62 pacientes con 
hernias incisionales grandes sometidos a reparación protésica con STP, 
presentando una recidiva de un 12,9%.  
 
En 1993, Berliner informó de su experiencia con 350 hernias inguinales 
reparadas con una prótesis de PTFEe para una reparación sin tensión, bajo 
anestesia local en cirugía ambulatoria. Con una vigilancia promedio de 41.8 
meses hubo cuatro recurrencias (1,1%). La infección del injerto fue minúscula 
(0,29%), aunque una fístula persistente requirió la eliminación del parche. 
 
Bellón y cols. En 1997 (b) publicaron su experiencia en la reparación de 
grandes hernias incisionales con una prótesis de PTFEe tipo Soft-Tissue-Patch en 
38 pacientes. Tras un seguimiento entre 18 y 72 meses, refieren tres recurrencias 
(7,8%) y un episodio de obstrucción intestinal postimplante. 
 
El PTFEe también ha sido utilizado de manera satisfactoria por 
Georgiades y Bauer como un método de cierre temporal de la pared abdominal. 
Su estudio realizado en 1993, utilizó una prótesis de PTFEe, con o sin cremallera, 
para entrar repetidas veces en la cavidad abdominal en casos muy contaminados. 
La ausencia de adherencias intestinales y la naturaleza impermeable de este 
biomaterial de nuevo lo hacía ventajoso frente a otras prótesis. 
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Una innovación importante en los materiales de PTFEe fue el 
pretratamiento de las mismas con elementos tales como lo plata y la clorhexidina 
que impiden la adherencia bacteriana en los primeros momentos. La última 
generación de prótesis de PTFEe, concretamente la forma Dualmesh® Plus® es 




Entre los materiales de última generación totalmente absorbibles tenemos 
en el momento actual una prótesis polimérica de tipo laminar denominada BIO-
A®, compuesta por ácido poliglicólico y carbonato de trimetileno (PGA:TMC). 
Estructuralmente presenta semejanzas con las prótesis de colágeno. Esta prótesis 
diseñada para refuerzo tisular, tiene una degradación completa a seis meses. Los 
componentes poliméricos de esta prótesis son bien conocidos desde el punto de 
vista de su biocompatibilidad ya que han sido utilizados en el campo de las 
suturas. A pesar de ello, los estudios existentes en la actualidad son de tipo 
experimental, realizados bien in vitro (Orenstein y cols. 2010) o bien in vivo 
reparando defectos tisulares (Pascual y cols. 2012 c; Peeters y cols. 2013). En la 
práctica clínica la experiencia es escasa y con seguimientos de los pacientes a 
muy corto plazo (Efthimiou y cols. 2011; Burgess y cols. 2011; Negro y cols. 
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Figura 12: Imágenes de microscopía electrónica de barrido de la prótesis de BioA. (100x 
izquierda y 500x derecha) 
 
 
1.3.2.1.3. Prótesis compuestas 
 
Para reunir en una sola prótesis las buenas propiedades de las prótesis 
reticulares y laminares, surgieron las prótesis compuestas también denominadas, 
prótesis “duales” o de “doble capa” o siguiendo la terminlogía anglosajona 
prótesis “composite”. De esta forma podríamos conseguir las tres cualidades 
básicas de un implante que según Schein y cols. (1995), deberían ser: buena 
integración tisular, buen comportamiento a nivel peritoneal y buena resistencia 
mecánica post-implante. 
 
Estas prótesis compuestas sirven para la reparación de defectos herniarios 
grandes, en los que básicamente hay que llevar a cabo una reconstrucción de la 
pared abdominal y en los cuales no hay prácticamente soporte de tejido, teniendo 
que quedar las prótesis ubicadas en contacto con el peritoneo visceral. Las 
prótesis tipo compuesto o composite han abierto un amplio abanico de 
posibilidades en la reparación de defectos grandes. 
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Por ello, el objetivo primordial de estas prótesis es mejorar el 
comportamiento en relación con la interfaz visceral. Además con las mismas se 
trata de evitar la aparición de algunas complicaciones como la aparición de 
cuadros de obstrucción intestinal y/o fístula entero-cutánea, generada la mayor 
parte de las veces por el contacto entre el intestino y el material protésico.  
 
Las prótesis composite tienen dos componentes: uno de ellos puede ser el 
biomaterial principal (primer componente), al que se puede añadir otro, que 
cumpla la función específica que no puede llevar a cabo el primero (segundo 
componente). De esta forma, el diseño de estas prótesis va dirigido a que el 
biomaterial que constituye el primer componente, asuma el papel de integración 
tisular, y el segundo componente sea el que quede ubicado en contacto directo con 
el peritoneo visceral y module el comportamiento a nivel de esta interfaz. Ambos 
componentes suelen estar unidos mediante pegamentos acrílicos, termosellado e 
incluso sutura. 
 
Los biomateriales que forman el primer componente suelen ser prótesis de 
tipo reticular, bien PP o PE. El segundo componente, suele ser de tipo laminar y 
puede ser absorbible o no absorbible. 
 
Debido a las características de este segundo componente, se habla de 
prótesis con “barreras físicas y/o químicas” (Alponat y cols. 1997; Bellón y cols. 
2005). Las primeras serían aquellas en las que el segundo componente sería no 
absorbible, y las segundas, en las que este segundo componente sería absorbible.  
 
Diversos estudios experimentales han sido llevados a cabo empleando este 
tipo de prótesis. Así Walker y cols. (1993), realizan un trabajo de investigación en 
conejos en el que implantan en un defecto parietal de la pared anterior del 
abdomen una prótesis de PP y en contacto con el peritoneo visceral una prótesis 
de PTFEe (STP) Con ello obtienen una disminución del número de adherencias en 
dicha interfase.  
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Amid y cols. (1994), obtienen los mejores resultados de inhibición de 
formación de adherencias con la combinación de una malla de PP con una lámina 
de silastic o bien con una lámina de PP. Lo que demuestra, que aun combinando 
el mismo biomaterial (PP con PP), si el que queda ubicado en contacto con las 
asas intestinales es laminar no se producen adherencias y la interfase es correcta.  
 
En un trabajo similar Amid y cols. (1997), llega a las mismas 
conclusiones, interponiendo los mismos biomateriales como barrera, es decir, una 
lámina de PP o bien de Silastic®.  
 
Bendavid (1997) publicó un trabajo clínico realizado en 30 pacientes, 
empleando un composite con dos biomateriales, PP y PTFEe, obteniendo 
excelentes resultados, no observando en seis años de seguimiento clínico 
problemas de obstrucción intestinal ni fistulización intestinal (Figura 13). 
 
Bellón y cols. (1997), ensayaron un composite formado por una prótesis de 
PP y una lámina de PTFEe (Preclude Dura-Substitute®) obteniendo la formación 
de un neoperitoneo perfectamente estructurado, con una ausencia casi total de 
adherencias. 
 
Otros autores han ensayado las prótesis de poliglactina en combinación 
con PP o PE. En estos casos el comportamiento fue dispar. Así  algunos autores 
(Soler y cols. 1993) no encontraron diferencias entre controles y prótesis 
compuestas, y otros (Porter 1995), hallaron una significativa disminución de la 









Figura 13: Imagen macroscópica electrónica de barrido de prótesis composite de PP reticular y 
poliuretano laminar (A). Imagen histológica de microscopía óptica de prótesis composite de PP y 
poliuretano (B). PP:polipropileno. PTFEe: politetrafluoroetileno expandido. 
 
En el momento actual existen varias prótesis en forma de composites para 
ser implantadas en clínica humana: 
 
Parietex composite® (Sofradim, Francia), es una prótesis con dos 
componentes, uno de PE y el otro es un film de colágeno/polietileno-glico/glicerol 
absorbible. El primero de ellos tiene como objetivo la integración tisular y el 
segundo modular la interfaz peritoneal.  
 
Composix® (Bard, Davol Inc, USA), es una doble prótesis de PP, y una 
prótesis de PTFEe. Ambos biomateriales están unidos por calor. Esta última está 
destinada a ser colocada en la interfaz peritoneal. 
 
Sepramesh® (Genzyme, USA), es una prótesis compuesta por PP y ácido 
hialurónico. Este último queda en contacto en la interfaz peritoneal y sufre una 
degradación a las cuatro semanas del implante. Proceed® (Ethicon, J&J 
Somerville, NJ, USA) es una prótesis compuesta formada por una lámina reticular 
parcialmente absorbible de PP y polyglecaprone-25, cubierta en ambas caras por 
una lámina absorbible de polidioxanona (PDS). En la vertiente peritoneal, el 
A B 
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componente de PDS además, se encuentra recubierto por una capa, absorbible a 
corto plazo, de celulosa oxidada. 
 
Algunas de estas prótesis han sufrido modificaciones tanto en la parte 
integradora como en la correspondiente al componente de barrera.  
 
Entre las prótesis compuestas de última generación tenemos: Ventralight® 
(Bard, Davol Inc, USA) una prótesis formada por PP y una barrera absorbible de 
PGA; Physiomesh® (Ethicon J&J, Somerville, NJ, USA) esta formada por PP y 
polyglecaprona 25, unidas por bandas de PDS. Esta prótesis esta constituida por 
dos láminas en ambas vertientes (intraperitoneal y extraperitoneal). 
 
La modificación más importante en estas prótesis es la inclusión de 
elementos biodegradables en la vertiente integradora, mientras que la barrera 
peritoneal es totalmente biodegradable. El objetivo último después de reparar un 
defecto total de la pared abdominal, es conseguir una buena adaptación del 
material al tejido receptor sin cambiar las propiedades del mismo (Konerding y 
cols. 2012). 
 
1.3.2.2. Prótesis biológicas/bioprótesis 
 
1.3.2.2.1.  Prótesis alogénicas 
 
Matriz dérmica humana 
 
De este grupo la más empleada es AlloDerm®, aunque existen otras como 
Allomax o FlexHD® (Figura 14). 
 
AlloDerm® es una prótesis acelular sin crosslink, derivada de la dermis de 
donantes humanos. La dermis tras un proceso de separación de la epidermis, pasa 
por un proceso de descelularización mediante desoxicolato de sodio, que a su vez 
elimina los antígenos de histocompatibilidad de clase I y II. Posteriormente esta 
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matriz acelular es liofilizada, cuyo resultado es una matriz extracelular compuesta 
por colágeno, elastina y laminina. 
 
Figura 14. AlloDerm®. Tinción con Rojo Sirio, donde se puede observar como la prótesis está 
formada principalmente por colágeno de tipo I (rojo) frente al colágeno de tipo III (amarillo), 
microscopía óptica (100x) (A). Aspecto general de la superficie protésica con microscopía 
lectrónica de barrido (500x) (B). Tinción con tricrómico de Masson (250x). El estudio al 
microscopio óptico mostró una disposición irregular de los haces de colágeno, entre los que 
aparecían pequeñas fibras de elastina (flechas) (C). 
 
Esta prótesis lleva utilizándose 20 años como sustituto de tejidos para 
injertos en pacientes quemados. También en la reparación de defectos en cirugía 
plástica y otorrinolaringología. Su empleo en la pared abdominal es realtivamente 
reciente. Actualmente se emplea en el tratamiento de hernias ventrales en 
pacientes con alta probabilidad de complicaciones tras el implante de prótesis 
sintéticas. Su laxitud es dato en contra ya que puede favorecer las recurrencias. 
 
Varios grupos de investigación han utilizado este tipo de prótesis para la 
reparación de defectos totales en animales, sin encontrarse aumento de la tasa de 
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recidivas ni adherencias, aunque sí aumento de la neoangiogenésis en el nuevo 
tejido, células mediadoras de la respuesta inflamatoria, así como una respuesta 
biomecánica óptima. 
 
El grupo Milburn y cols. 2008 diseñó un experimento para demostrar que 
AlloDerm® resiste la infección de la herida quirúrgica causada por S.aureus sin 
afectar la reparación abdominal. 
 
Butler y cols. 2005 realizaron un estudio con 13 pacientes con 
complicaciones relacionadas con las prótesis sintéticas, y tras su seguimiento, los 
autores no evidenciaron signos de recidiva o infección, concluyendo que 
AlloDerm® constituye una opción segura para este tipo de pacientes con hernias 
complejas y recurrentes asociada a una técnica quirúrgica de separación de 
componentes. 
 
En 2008, Moya y cols. concluyeron que AlloDerm® evoluciona a la 
laxitud, aunque es una alternativa segura para grandes defectos abdominales con 
baja incidencia de infección y fistulización, esta asociada a un alto riesgo de 
recidiva. 
 
El grupo Lin y cols. 2009 presentó un análisis retrospectivo, con 144 
reconstrucciones abdominales con una tasa de infección del 27.1%. Estudios 
retrospectivos recientes han demostrado similares índices de recurrencia en 
AlloDerm® y los sustitutos porcinos sin crosslinking. 
 
1.3.2.2.2.  Prótesis xenogénicas 
 
Matriz dérmica porcina 
 
Este grupo supone la mayoría de las prótesis biológicas que se encuentran 
actualmente en el mercado. Estas prótesis se obtienen tras la retirada de la piel y 
someter a ésta a distintos procesos para conseguir una prótesis de colágeno 
acelular. 
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Existen varios tipos, dentro de las provistas de crosslink, se encuentran 
Permacol® y Collamend®. Entre las no presentan enlaces covalentes podemos 
encontrar Xenmatrix® y Strattice®. 
 
Figura 15. Permacol®. Aspecto macroscópico de la prótesis (A). Tinción con Rojo Sirio, (100x) 
(B). Tinción con tricrómico de Masson (250x) las fibras de colágeno se disponen en haces 
longitudinales y transversales, sin que se observen núcleos ni restos celulares en su estructura 
(250x) (C). Detalle de la superficie vista con microscopía electrónica de barrido (500x), donde se 
observa el aspecto compacto del biomaterial (D). 
 
 
Permacol® está formada por colágeno porcino desprovista de crosslink, 
tratada con hexametilendiisocianato (HDMI), lo que mantiene los enlaces en la 
molécula de colágeno. Zheng y cols. 2005. Han demostrado que esta bioprótesis 
tiene valores de resistencia a la rotura similares a los del polipropileno a los 90 
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Collamend® es una lámina estéril de colágeno dérmico acelular de origen 
porcino. Es porcesada para la eliminación de todos los elementos celulares y 
conservar las fibras de elastina. La dermis es químicamente tratada con 1-etil (3-
dimetillaminopropil)-carbodiimida para evitar una rápida degradación por las 
colegenasas (Figura 16). 
 
 
Figura 16. Collamend®. Aspecto macroscópico de la prótesis (A). Tinción con tricrómico de 
Masson (MO, 250x); se observa una disposición relativamente densa de los haces de colágeno 
(B). Tinción con Rojo Sirio, MO (50x) (C). Aspecto de la estructura de la prótesis de Collamend® 
con microscopía electrónica de barrido (5000x) (D). 
 
 
Strattice® (Figura 17) forma parte del grupo de bioprótesis porcinas 
derivadas de la dermis, procesadas sin crosslink químicos, en las cuales, el 
antígeno de galactosa-alfa 1,3 ha sido eliminado (este supone la causa más 
frecuente de reacción inmune asociada a xenoinjertos acelulares). 
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Ha comenzado a emplearse recientemente en la clínica, considerándose 
una importante bioprótesis a utilizar en las hernias ventrales especialmente en 
campos contaminados. 
 
Figura 17. Strattice®. Detalle de la prótesis vista con microscopía electrónica de barrido (200x), 
donde se observa el espesor de la misma y su gran compactación (A). Aspecto general de la 
superficie protésica con microscopía electrónica de barrido (500x) (B). Tinción con tricrómico de 
Masson (250x), donde se observan fibras de colágeno en haces longitudinales y transversales, sin 
que se observen núcleos ni restos celulares en su estructura (C). Tinción con Rojo Sirio (50x), la 
estructura de la prótesis se muestra muy compacta (D). 
 
Estudios retrospectivos recientes, que comparan prótesis biológicas 
provistas de crosslink (Collamend®, Permacol®) con las desprovistas de crosslink 
(Strattice®, Surgisis®, Alloderm®), llegan a la conclusión que las provistas de 
crosslink tiene más tasa de infección y la retirada consiguiente de prótesis que las 
no crosslink, aunque la tasa de recurrencia es similar en ambas. 
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Matriz de submucosa intestinal porcina. 
 
La más conocida de este grupo es Surgisis® (Figura 18), es una prótesis 
natural, derivada de la submucosa del intestino delgado del cerdo, que mantiene 
intacta la matriz extracelular. Una vez aislada la submucosa es tratada con ácido 
peracético que elimina el componente celular. Un constructo de 8 de éstas láminas 



















Figura 18. Surgisis®. Aspecto macroscópico de la prótesis (A). Tinción con Rojo Sirio (100x), la 
estructura de la prótesis se muestra poco compacta (B). Tinción con tricrómico de Masson (160x), 
donde se pueden observar restos celulares señalados por las flechas (C). Detalle de la prótesis 
vista con microscopía electrónica de barrido (200x), se observa la superposición de láminas que 
componen la prótesis (D). 
 
En un trabajo realizado en roedores por Prevel y cols. 1995, no se 
observaron herniaciones a corto plazo. Se observó una respuesta inflamatoria 
aguda a los 7 días, cuya intensidad fue disminuyendo hasta los tres meses, 
encontrándose ésta totalmente integrada en el tejido. 
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SIS ésta formada por colágenos fibrilares de tipo I, III y VI, también tiene 
glucosaminglucanos, proteoglucanos y glucoproteinas, importantes en el proceso 
de la reparación tisular. El SIS no esta provisto de crosslink, motivo por el cual, se 
reabsorbe de forma gradual una vez implantado en un periodo aproximado de 60-
90 días, y es reemplazado por un tejido de nueva formación vascularizado, de 
organización similar al tejido original. 
 
 El grupo de Badylak y cols. 2002 tras reparar un defecto total de pared en 
40 perros, mostró una mayor respuesta inflamatoria en SIS a corto plazo, frente  a 
las mallas sintéticas, y una mayor organización tisular a las 3 semanas. 
 
También se ha empleado en el cierre temporal de pared abdominal con 
defectos totales en conejos. SIS induce la formación de mayor número de 
adherencias y un mesotelio de menor espesor, organización y consistencia. 
 
Kostantinovic y cols. 2005 en un modelo de roedor, mostraron que SIS a 
los 90 días induce mayor formación adherencial y mayor organización del 
colágeno que el PP. La fuerza tensil también es superior que el PP a los 30 días 
postimplante, equiparándose a la del PP a los 90 días. 
 
Al comparar SIS y Permacol®, en reparación de hernias de pared 
abdominal en Ratas, SIS es superior en términos de fuerza tensil e incorporación 
al tejido. 
 
El grupo Franklin es quizá el grupo con más experiencia en el empleo de 
SIS en diferente tipos de defectos, tienen varios trabajos publicados en un periodo 
de 8 años (2002 a 2011), en los que resumen su experiencia, concluyendo que su 
empleo es una alternativa segura para la reparación en campos infectados o 
contaminados, con una mínima recurrencia y con resultados satisfactorios en el 
seguimiento a largo plazo. 
 
Esta prótesis fue comparada con las prótesis sintéticas en la reparación de 
hernias inguinales primarias no complicadas. La molestia postoperatoria, y el 
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tiempo de recuperación fue menor en el grupo de SIS. Su eficacia también fue 
comprobada en paciente inmunocomprometidos sin observarse complicaciones, 
recurrencias o infecciones de la herida quirúrgica. 
 
Gupta y cols. 2006 publicó su experiencia con AlloDerm® y SIS, 
implantándolas en 41 y 33 pacientes con hernias ventrales respectivamente 
durante un periodo de 3 años. AlloDerm® mostraba mayor índice de recidivas, 
mayor grado de diástasis y abultamiento a nivel de la zona intervenida. 
 
Su aplicación por vía laparoscópica también fue comprobada, sin 
detectarse rechazo o complicaciones infecciosas a nivel de la prótesis. 
 
En unos de los estudios más recientes con diversas bioprótesis provistas de 
crosslink, mostraron mayores índices de infección y retirada de la prótesis que las 
no entrecruzadas, entre las cuales se incluye el SIS. 
 
 Matriz pericárdica bovina. 
 
Dentro de este grupo de bioprótesis, existen algunas provistas de 
crosslinking como Periguard, y otras sin crosslinking como Tuttomesh® y 
Veritas®. 
 
Tutomesh® (Figura 19), es una malla biológica de colágeno, no provista 
de crosslink, elaborada a partir de pericardio de ternera tratado por el sistema 
Tutoplast, (sistema de preservación patentado). Dicho proceso elimina todos los 
elementos celulares y todas las proteínas distintas al colágeno, de esta manera se 
consigue un material inerte sin posibilidad de rechazo inmunológico. 
 
Consiste en un tejido conjuntivo colágeno con fibras entrelazadas en tres 
dimensiones, con una fuerza mecánica multidireccional, que puede ser implantado 
sin importar la dirección. Mantiene la resistencia y la elasticidad de los tejidos 
nuevos, y proporciona la estructura básica para apoyar el reemplazo y 
remodelación por tejido endógeno nuevo. El grupo italiano de Cavallaro y cols. 
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2010 describe su experiencia clínica a largo plazo, en defectos contaminados, 




Figura 19: Tutomesh®. A la izquierda se observa una imagen de microscopía electrónica de 
barrido (50x) y a la derecha con tinción de rojo sirio (100x). 
 
Veritas® ha sido examinada en modelos de animales para reparación 
herniaria, mostrando mayores índices de remodelación en comparación con otro 
material no provisto de entrecruzamiento, sin afectar la rigidez y la resistencia de 
la zona intevenida. Otros autores han demostrado un índice de recurrencia del 
19%, y una pérdida de la capacidad de resistencia a la tracción a largo plazo en 
comparación con otras prótesis. 
 
PeriGuard® que a diferencia de las anteriores, esta sometida a un proceso 
de crosslink con glutaraldehído, que establiza la unión de entre las fibras de 
colágeno. 
 
Ha sido empleada por el grupo Mathews y cols. 2003 en trabajos recientes, 
demostrando que éstas presentan un comportamiento similar a las desprovistas de 
crosslink, con similares índices de infiltración y neovascularización. Modelos 
herniarios experimentales en ratas, han demostrado que ésta es más susceptible a 
la infección y a la ulceración cútanea que otras prótesis biológicas. 
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En general, los biomateriales destinados a la reparación herniaria están 
permanentemente evolucionando respecto a su composición polimérica, 
buscándose materiales totalmente absorbibles a corto y largo plazo. Otra de las 
líneas de investigación es la mejora de la integración tisular incluso en 
condiciones adversas. En este sentido, cabe destacar los estudios que se están 
realizando, de forma experimental de momento, pretratando diferentes materiales 
con recubrimientos poliméricos que pueden liberar farmácos de una forma 
controlada (como por  ejemplo, antibióticos) y con ello impedir la parición de 
complicaciones, como la infección (Tabla V). 
 
 
Tabla V. Principales prótesis biológicas, alogénicas y xenogénicas, comercialmente disponibles, 
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1.3.3 Complicaciones de los Implantes. 
 
Seroma/Hematoma: Colecciones en la interfaz superficial del implante. La 
colocación de los drenajes aspirativos ayuda a su prevención. Son mucho más 
frecuentes cuando los implantes se colocan a nivel de subcutáneo. 
 
Infección: Es la complicación más grave, obliga a la prolongación de los 
tratamientos. Cuando se produce la infección altera el proceso de integración 
tisular de los biomateriales, por ello interfiere en los mecanismos de reparación  
tisulares y origina importantes alteraciones en el receptor, a veces incluso pueden 
conducir a la recidiva del proceso herniario. El PP es el material que más tolera la 
colonización bacteriana, ya que al ser reticular, las células defensivas pueden 
llegar fácilmente al lugar del implante, cuando son materiales laminares, los 
gérmenes quedan acantonados sin posibilidad de que los macrófagos lleguen a 
ella. 
 
Fístula enterocutánea: se debe a que la prótesis (en su mayoría macroporosas) 
haya quedado en contacto directo con el intestino, erosionándolo. Se considera 
una complicación grave ya que produce la infección secundaria del biomaterial 
implantado. Se comienza con la retirada del mismo, liberando la porción intestinal 
afectada y reparando el segmento afectado. 
 
Migración del material prótesico: Es una complicación poco frecuente pero 
supone la necesidad de reintervención del paciente con todas las complicaciones 
que eso conlleva. 
 
Recidiva: Suele ser secundaria a la infección, sobre todo cuando es necesario la 
retirada de la prótesis implantada anteriormente. También tiene lugar cuando la 
colocación de la prótesis es incorrecta en su anclaje o no se ha efectuado con 
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1.4 RESPUESTA TISULAR, CICATRIZACIÓN Y BIOMATERIALES 
 
Un requisito necesario para la aplicación de los biomateriales es que su 
implante no debe provocar reacciones negativas o efectos que alteren 
sensiblemente el sistema biológico, tanto a nivel local como sistémico, esto es, el 
material no puede ser tóxico, carcinogénico, o mutagénico (Helmas y Tweden 
1995), es decir, tienen que ser biocompatibles. 
 
La biocompatibilidad de un material se define como la capacidad que tiene 
el mismo para realizar su función con una apropiada respuesta del receptor 
(Williams 2008). 
 
Las ideas clásicas sobre biocompatibilidad siempre se han referido 
básicamente a los efectos de los diferentes biomateriales sobre el huésped o 
receptor, pero excluyen posibles interferencia del sistema biológico del propio 
receptor sobre dicho biomaterial. La zona del implante del material protésico tiene 
que estar en perfectas condiciones, para evitar cualquier efecto adverso, por 
ejemplo, la presencia de gérmenes puede provocar el rechazo por parte del 
organismo receptor del biomaterial, aun siendo el mismo totalmente 
biocompatible. Los fenómenos que pueden producirse a nivel de la interfaz entre 
los biomateriales y el medio que los rodea, constituye uno de los aspectos de 
mayor actividad en investigación tanto básica como clínica, pero debido a su 
complejidad los avances producidos no han sido hasta el momento actual 
espectaculares. Ello es debido probablemente a que el comportamiento del 
biomaterial y el del medio circundante es dinámico, es decir, evoluciona con el 
tiempo de implantación.  
 
En general, los acontecimientos iniciales postimplante se realizan a través 
de una reacción inflamatoria. Es fundamentalmente bioquímica y va seguida de 
una respuesta celular que tiene como objetivo iniciar el fenómeno de 
cicatrización. Además, hay una reacción por parte del organismo receptor contra 
el biomaterial, cuya finalidad es eliminarlo o aislarlo mediante encapsulación. 
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Existen interacciones celulares después del implante de un biomaterial. En 
los mecanismos normales de reparación tisular, los leucocitos polimorfonucleares 
especialmente neutrófilos, son las primeras células que acuden al lugar del 
implante. Tras adherirse al endotelio vascular, salen de los capilares a través de 
las uniones endoteliales emigrando hasta el lugar de la lesión. Este fenómeno dura 
24-48 h. El papel que ejercen estas células es la fagocitosis, eliminando a través 
de este mecanismo pequeños restos celulares, bacterias y material del implante. 
Acompañando a los neutrófilos, aunque en menor, cantidad es posible observar 
eosinófilos, cuyo papel fagocítico es menor.  Ambas estirpes leucocitarias son la 
primera línea defensiva ante un material extraño. A continuación los monocitos 
acuden al lugar del implante, y sufren una serie de trasformaciones morfológicas y 
bioquímicas para convertirse en monocitos activados o monocitos-macrófago. 
Tales células muestran numerosas vesículas lisosómicas y cuerpos residuales, lo 
cual indica una gran actividad fagocítica y secretora de numerosas citocinas y 
factores de crecimiento que mediarán en el proceso reparativo. En ciertas formas 
de inflamación crónica y como respuesta a algunos biomateriales, los macrófagos 
se agrupan en pequeñas colonias, asumiendo una forma poligonal, adquiriendo la 
denominación de células epitelioides, de citoplasma claro y vacuolado. En otras 
ocasiones, los macrófagos optan por fusionar sus citoplasmas y convertirse en 
células multinucleadas o células gigantes de cuerpo extraño (FBGC) que se sitúan 
en las inmediaciones del biomaterial. La vida media de estas células es de algunos 
días y su presencia sugiere la existencia de inflamación crónica ante un material 
extraño (Figura 20). 
 
La valoración de la respuesta macrofágica de los implantes a lo largo del 
tiempo nos permite conocer el comportamiento del biomaterial y su tolerancia por 
el organismo. Así en implantes efectuados en pared abdominal parece existir un 
mismo patrón de comportamiento macrofágico con independencia del tipo de 
biomaterial empleado (Bellón y cols. 1994 y 1995). Además, los macrófagos 
secretan factores de crecimiento que estimulan la migración de fibroblastos, 
células epiteliales y endoteliales hacia la lesión (Whal y cols. 1989). Se ha 
demostrado la existencia de un factor de crecimiento derivado del monocito-
macrófago (MDFG) en los fluidos recogidos de heridas experimentales, que tiene 
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propiedades inmunológicas y biológicas similares al factor de crecimiento 
derivado de plaquetas (PDGF) (Dvonch y cols. 1992).  
 
Actualmente se distinguen diferentes fenotipos de macrófagos, los cuales 
juegan un papel importante no solamente en la reparación, sino también en el 
proceso de remodelación tisular, especialmente cuando se implantan biomateriales 
(Adamson 2009). Existen dos tipos de macrófagos, el M1 o “activado 
clásicamente” (respuesta ante presencia bacteriana), productores de citocinas 
proinflamatorias, y los M2 o “activados alternativamente” que son activados por 
varias interleucinas (IL) como IL-4, IL-10, y IL-13, con intensa actividad 
fagocítica. Los M2 a su vez se han subdividido en M2 a, b y c, dependiendo de las 
señales activadoras y las características funcionales (Mantovani y cols. 2004).   
 
Figura 20: Diferentes tipos de mediadores de la inflamación que intervienen tras la colocación de 
un biomaterial (Junge y cols. 2012).  
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La respuesta macrofágica que ocurre inmediatamente después de una 
agresión tisular posee predominantemente características de M1 (Deonarine y 
cols. 2007, Kigerl y cols. 2009) y está en relación directa con el proceso 
inflamatorio. La transición entre M1 y M2 sucede cuando remite el proceso 
inflamatorio y comienza el proceso de remodelación tisular (Deonarine y cols. 
2007). 
 
Aunque el papel de los M1 y M2 está ya bastante definido, no lo están los 
subtipos de M2 (a, b y c). 
 
El tipo celular que aparece tardíamente son los linfocitos, que participan 
en la respuesta inmune y en el proceso de fibroplasia al final del proceso 
inflamatorio.  
 
El papel de los fibroblastos en el proceso de reparación es esencial. Estas 
células derivan en su mayoría de las células mesenquimales locales, 
especialmente las asociadas con la adventicia de los vasos sanguíneos.  
 
En relación a la actuación de los fibroblastos, se pueden distinguir varias 
etapas: 
a) Formación de tejido de granulación. 
 
Los fibroblastos a través de la producción de colágeno y de matriz 
extracelular modulan la formación de este tejido junto a la acción de factores de 
crecimiento como en factor de crecimiento fibroblástico básico (bFGF) o el factor 
de crecimiento trasformante β (TGF-β). 
 
La proliferación rápida de los capilares o angiogénesis constituye un hecho 
biológico muy importante en esta fase de la reparación. Las células endoteliales 
próximas a la lesión experimentan mitosis rápidas y las distales pierden sus 
fijaciones a la membrana basal y se movilizan en el interior del área lesionada. 
Estos acontecimientos se atribuyen a la acción local del bFGF  (Border y Noble 
1994).  
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A diferencia  de los  fibroblastos, el endotelio se  desplaza como una 
lámina continua. Como las células endoteliales proliferan a partir de muchos 
puntos,  pronto se establece una red rica de pequeños vasos.  
 
b) Fase de ordenación. 
 
Después de la proliferación celular fibroblástica, el tejido conectivo se 
ordena alrededor del biomaterial, dando lugar a su encapsulación. Todo ello está 
en relación directa con la estructura, porosidad y composición físico-química, que 
permitan la mayor o menor colonización del material. 
 
c) Remodelación tisular. 
 
A mediano plazo los fibroblastos ejercen un papel importante, 
participando en la remodelación tisular y en la adaptación posterior del implante. 
En el transcurso de varios meses, el tejido orientado inicialmente al azar se 
reorganiza de nuevo, para formar estructuras que recuerdan al estado anterior a la 
lesión. El remodelado se obtiene por la presencia de una serie de enzimas, las 
metaloproteinasas (MMPs), que son capaces de inducir procesos de lisis del 
entramado extracelular que rodea al biomaterial. Se desconocen los mecanismos 
moleculares que conducen al cese de la actividad proliferativa de los fibroblastos 
en los tejidos lesionados, la inhibición de la producción de las distintas proteínas 
de la matriz extracelular, y por tanto, la modulación del proceso reparativo 
(Border y Noble 1994). Cuando el proceso finaliza, el biomaterial queda integrado 











Figura 21: Esquema de las fases de la cicatrización con las células que intervienen en cada una 
de ellas.  
 
 
Todo este complejo proceso reparativo finaliza con la integración del 
biomaterial en el seno de los tejidos receptores. Muchos estudios sobreestiman la 
reacción del biomaterial hacia el huésped y no la reacción contraria. Para obtener 
una buena integración tisular, el huésped tiene que estar en perfectas condiciones 
de aceptar ese biomaterial. Cualquier interferencia biológica, por ejemplo, la 
presencia de gérmenes, va a conducir a que por muy inerte que sea dicho 
biomaterial, el proceso de integración se vea totalmente alterado y con ello, el 












































































































 65   HIPÓTESIS DE TRABAJO Y DISEÑO EXPERIMENTAL      
El empleo en los últimos años de biomateriales, tanto para la reparación 
como para la sustitución de tejidos, ha ido progresivamente en aumento. La 
excelente biocompatibilidad de los mismos, ha hecho que su empleo para el 
tratamiento de algunas patologías, se haya prácticamente generalizado.  
 
En la búsqueda de la prótesis ideal, la industria de los biomateriales ha 
desarrollado prótesis derivadas de tejidos vivos (tanto humanos como animales) 
que supuestamente ofrecen las ventajas de las reparaciones con tejidos autólogos, 
sin sus inconvenientes (mayor tiempo quirúrgico y morbilidad de la zona 
donante).  
 
Estas prótesis biológicas representan un avance importante ya que poseen 
como característica principal, su progresiva degradación y eliminación dentro del 
organismo receptor. Este fenómeno no va a ser posible cuando se emplean 
prótesis sintéticas o inertes que van a permanecer de por vida en el lugar del 
implante, provocando en algunas ocasiones reacciones inflamatorias y de cuerpo 
extraño, y diversas complicaciones postimplante. La degradación progresiva de 
las bioprótesis en el huésped va a condicionar la formación en su lugar, de un neo-
tejido, que a largo plazo va a sustituir por completo al biomaterial. En condiciones 
ideales la misión es llegar a conseguir no solo la reparación de la zona, sino la 
génesis de un tejido adecuadamente organizado, que favorezca la neoformación 
vascular y que presente características idénticas al tejido sano.  
 
Para la fabricación de estos biomateriales, es necesario obtener el colágeno 
y tratarlo mediante un proceso de liofilización, suprimiendo el contingente celular 
y dejando solamente los componentes de la matriz. Tras el proceso de 
purificación, es necesario que no se induzca respuesta inmunitaria alguna y que la 
reacción inflamatoria al implante sea mínima.  
 
La resistencia mecánica de estas prótesis depende de su estructura y de las 
uniones de la triple hélice de colágeno. En condiciones in vivo, los colágenos son 
degradados por enzimas como las metaloproteinasas e incluso por gérmenes 
cuando hay contaminación. Por ello, los implantes en los que las fibras de 
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colágeno no posean buenos enlaces tienden a sufrir absorción rápida y, además, 
no proporcionan un óptimo soporte tisular, fracasando en su función final. Lo 
ideal funcionalmente es que estas bioprótesis no sufran una degradación rápida y 
se mantengan estables hasta ir consiguiendo  paulatinamente  su  incorporación  
total  al  tejido  receptor.  Para conseguir esto, es necesario que los enlaces de la 
triple hélice que constituye la molécula de colágeno sean eficaces; de lo contrario, 
la firmeza mecánica se verá comprometida. Estas bioprótesis actúan como soporte 
o andamiaje para guiar los procesos de reparación tisular. El éxito de la reparación 
dependerá del balance entre los procesos de reparación y los de degradación de la 
prótesis. Algunos de estos biomateriales son sometidos a distintos procesos que 
promueven la formación de enlaces covalentes dentro de la molécula de colágeno 
(“crosslink”), haciéndola más resistente a la degradación de las colagenasas.  
 
En el momento actual en clínica las prótesis biológicas son empleadas 
mayoritariamente en terrenos contaminados. Existen también otras aplicaciones, 
habiendo sido empleadas en la reparación laparoscópica de defectos herniarios y 
en la reconstrucción del suelo pélvico después de cirugías oncológicas de 
extensión fundamentalmente por cáncer rectal. El empleo en situación 
intraperitoneal de estos materiales se debe a que su estructura laminar permite al 
igual que las prótesis laminares sintéticas, obtener un buen recubrimiento 
mesotelial, minimizando la aparición de efectos adversos (formación adherencial 
y fístulas) que pueden aparecer con el empleo de otros materiales 
fundamentalmente de estructura reticular (PP y PO). 
 
En el presente trabajo de Tesis doctoral, hemos llevado a cabo un diseño 
experimental en el que pretendemos estudiar tanto a nivel intraperitoneal como 
extraperitoneal, el comportamiento de tres tipos de prótesis reabsorbibles BIO-A®, 
Tutomesh® y Strattice®. BIO-A® es una prótesis laminar polimérica o sintética 
mientras que Tutomesh® y Strattice® son prótesis biológicas formadas 
principalmente por colágeno, que provienen de pericardio bovino y dermis 
porcina respectivamente, ambas desprovistas de enlaces covalentes. 
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Hemos elegido dos modelos diferentes de implante quirúrgico; la interfaz 
extraperitoneal, realizando un implante en un defecto parcial en la vertiente lateral 
de la pared abdominal y la interfaz peritoneal porque actualmente hay ciertos 
materiales biológicos que están siendo utilizados en la reconstrucción del 
peritoneo pélvico, aunque con una corta experiencia en clínica. 
 
Las preguntas de hipótesis que nos hemos formulado son las siguientes: 
 
- ¿Existen diferencias en el comportamiento intraperitoneal y 
extraperitoneal de las bioprótesis de colágeno respecto al implante de prótesis 
laminares sintéticas bioabsorbibles? 
   
- ¿Es similar el proceso de biodegradación, la respuesta tisular y la 
resistencia mecánica de estos materiales absorbibles biológicos frente a los 
poliméricos o sintéticos?  
 
Para dar respuesta a estas preguntas se llevo a cabo el siguiente diseño 
experimental.  
 
El animal utilizado fue el conejo blanco Nueva Zelanda de un peso 
aproximado de 3,200 gr. Los materiales empleados objeto de estudio son tres 
prótesis absorbibles; dos de ellas de naturaleza biológica (Tutomesh® y 
Strattice®), formadas por colágeno y desprovistas de crosslink y una prótesis 
sintética, con estructura semejante a las mallas de colágeno, formada por ácido 
poliglicólico y carbonato de trimetileno (BIO-A®).  
El tamaño de todos los implantes siempre ha sido el mismo (3x3 cm). Los 
implantes intraperitoneales, se han realizado colocando los materiales sobre el 
peritoneo parietal, fijándolos al mismo con cuatro puntos de PP en los vértices del 
material. Los implantes extraperitoneales fueron fijados mediante una sutura 
continua de polipropileno, en un defecto parcial de la pared lateral del abdomen, 
en el cual se extirpa la fascia y los músculos más externos, dejando solamente el 
plano del músculo transverso y peritoneo parietal sobre el cual se apoya el 
material protésico. 
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El control del comportamiento intraperitoneal de los materiales protésicos 
se ha realizado llevando a cabo una laparoscopia secuencial a los 3, 7 y 14 días. 
Ello nos permitió realizar un seguimiento de la formación adherencial en un 
mismo animal en estos intervalos de tiempo, finalizando el estudio a los 90 días 
de efectuadas las colocaciones de los diferentes biomateriales. Los implantes 
extraperitoneales los hemos llevado a cabo en intervalos de tiempos de 14, 30 y 
90 días.  
 
Los estudios realizados fueron tanto para los implantes intraperitoneales 
como extraperitoneales de morfología (microscopía óptica y microscopía 
electrónica de barrido), e inmunohistoquímica. De forma complementaria en los 
implantes extraperitoneales finalmente se realizaron estudios de resistencia 
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3.1. MATERIAL PROTÉSICO   
 
Fueron empleados los siguientes materiales: 
 
-BIO-A® (W.L. Gore, Flagstaff, AZ, USA): ha supuesto una alternativa 
bioabsorbible sintética.  
 
 
Figura 22: BIO-A®. Imágenes macroscópicas (A) y de microscopía electrónica de barrido (100x) 
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BioA es una prótesis sintética de fibras de copolímero, con estructura 
semejante a las mallas de colágeno, formado por ácido poliglicólico y carbonato 
de trimetileno (PGA:TMC), biocompatible y bioabsorbible, que se descompone 
uniformemente por medio de vías hidrolíticas y enzimáticas,  y que no deja 
ningún tipo de material en el organismo (Figura 22). 
 
Esta prótesis diseñada para refuerzo tisular tiene una degradación completa 
a los seis meses. Sus componentes poliméricos son bien conocidos desde el punto 
de vista de su biocompatibilidad ya que han sido utilizados en el campo de las 
suturas. 
 
-Tutomesh® (Tutogen Medical GmbH, Nümberg, Germany): Es una malla 
biológica de colágeno, no provista de crosslink, que se elabora a partir de 
pericardio de ternera tratado por el sistema Tutoplast® (sistema de preservación 
patentado). El proceso elimina todos los elementos celulares y todas las proteínas 
distintas al colágeno dando lugar a un material biológico totalmente inerte, sin 
posibilidad de rechazo inmunológico. Según indican los fabricantes, no tiene 
ningún riesgo para la transmisión de virus o priones. El injerto consiste en tejido 
conjuntivo colágeno con fibras entrelazadas en tres dimensiones, que tiene una 
fuerza mecánica multidireccional, y puede ser implantado sin importar la 
dirección del injerto. Mantiene la resistencia mecánica y elasticidad de los tejidos 
nativos, mientras que proporciona la estructura básica para apoyar el reemplazo y 
remodelación, por tejido endógeno nuevo. Está indicado para su uso en cirugía 
general, ginecológica, cardiaca y plástica, como en la reparación de las estructuras 
del pericardio, las deficiencias de los tejidos blandos, prolapso rectal y vaginal, y 
las hernias (incluyendo diafragmática, femoral, incisional, lumbar, inguinal, 
paracolostómica, y umbilical), también ha sido utilizado para la reconstrucción del 
suelo pélvico (Figura 23). 
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 Figura 23: Tutomesh®. Imagen macroscópica de la cara anterior (A) y la cara posterior rugosa 
(B). Imágenes de microscopía electrónica de barrido de la prótesis sin implantar (100x y 50x) (C 
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- Strattice® (LifeCell Corporation, Branchburg, NJ, USA): Pertenece a una nueva 
generación de bioprótesis acelulares porcinas derivadas de dermis, que son 
procesadas sin crosslink químicos y en las cuales el antígeno de galactosa-alfa1,3, 
que es la mayor causa de la respuesta inmune asociada con xenoinjertos 
acelulares, ha sido enzimáticamente eliminado. Cuando se implanta en defectos de 
hernia ventral en primates no humanos, St no provoca respuesta inmune 
xenogénica (Figura 24). 
 
Ha comenzado a emplearse recientemente en la clínica, considerándose 
una importante bioprótesis a utilizar en las hernias ventrales especialmente en 
campos contaminados. 
 
Estudios recientes retrospectivos que comparan prótesis biológicas 
provistas de crosslinking (Collamend®, Permacol®) con no crosslinking 
(Strattice®, Surgisis®, Alloderm®), llegan a la conclusión de que las provistas de 
crosslink tienes mayor tasa de infección y de retirada consiguiente de la prótesis, 
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Figura 24: Strattice®. Imágen macroscópica (A). Imagénes de microscopía electrónica de barrido 
de la prótesis sin implantar (100x) (B y C), tinción de tricrómico de Masson (100x) (D) , tinción 
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3.2 ANIMALES DE EXPERIMENTACIÓN     
 
 Como animal de experimentación se utilizó el conejo blanco de Nueva 
Zelanda macho. El peso de los animales se encontraba comprendido entre los 
3,200 y 3,500 Kg  al comienzo del estudio. 
 
 Los animales fueron mantenidos en un módulo de estabulación compuesto 
de doce unidades para el alojamiento individual de cada uno de ellos. La 
alimentación consistió en una dieta completa de mantenimiento para conejo 
(PANLAB®) que fue administrada tanto en el periodo preoperatorio como a 
 partir de las veinticuatro horas del postoperatorio.   
 
 Las condiciones de luz y temperatura fueron constantes durante todo el 
tiempo del estudio. El manejo de los animales se hizo conforme a la Normativa 
Internacional vigente sobre animales de experimentación (Ley 32/2007, RD 
1201/2005, Directiva Europea 2010/63UE y ETS 123). Todos los procedimientos 
fueron aprobados por el comité ético de la Universidad de Alcalá y realizados en 
esta institución. 
 
3.3. ANALGESIA Y ANESTESIA 
 
La analgesia se realizó con buprenorfina a una dosis de 0,3 mg/mL/kg 
(Buprecare®, Divasa Farmavic, Barcelona, España) una hora antes y tres días 
después de la cirugía. 
 
El protocolo anestésico se realizó por vía intramuscular con Imalgene® 
1000 (100 mg/mL/kg) y Rompun® (20 mg/mL/kg). En algunos animales y de 
forma complementaria se administró una dosis adicional de anestesia por vía 
intraperitoneal.  
 
En todos los casos los animales se anestesiaron mediante la inyección por 
vía intramuscular de un "cocktail" compuesto por clorhidrato de ketamina   
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(Ketolar®), diazepam (Valium®) y clorpromacina (Largactil®). Las dosis 
empleadas fueron las siguientes: 
 
• Ketamina HCl................................ 70 mg/kg de peso. 
• Diazepam...................................... 1,5 mg/kg de peso. 
• Clorpromacina............................... 1,5 mg/kg de peso. 
 
La ketamina es un excelente tranquilizante. A altas dosis (más de 44 
mg/kg) produce inmovilización pasados ocho a diez minutos de su 
administración; por otro lado, estimula la  respiración y aumenta la presión 
arterial a dosis mayores de 60 mg/kg. Este efecto se contrarresta mediante la 
administración de clorpromacina. Al "cocktail",  se añaden además las 
propiedades sedantes del diazepam. 
 
En algunos animales y de una forma complementaria se administró una 
dosis adicional de anestesia por vía intraperitoneal. 
 
3.4. MODELOS QUIRÚRGICOS  
 
3.4.1. Implantes intraperitoneales  
 
En este estudio se utilizaron 9 conejos blancos de Nueva Zelanda. Esta 
fase del estudio in vivo fue realizada para comprobar el comportamiento de las 
diferentes prótesis a nivel intraperitoneal. En cada uno de los animales de 
experimentación se implantaron dos tipos diferentes de prótesis (BioA, Tuto o St), 
uno a cada lado de la pared abdominal, obteniéndose un n=6 de cada implante. 
Las prótesis fueron hidratadas antes de su implantación, en una solución de suero 
salino, durante 5-10 segundos (Figura 25). 
 
La técnica quirúrgica consistió en el rasurado y desinfección de toda la 
pared ventral del abdomen con povidona yodada. Se procedió a realizar una 
laparotomía media en una longitud de 6 cm partiendo siempre la misma de una 
distancia de 4 cm desde el apéndice xifoides. 
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Cada uno de los materiales protésicos, de dimensión 3x3 cm, se implantó a 
cada lado de la laparotomía y a 1cm de los bordes quirúrgicos sobre el peritoneo 
parietal en contacto directo con el contenido de la cavidad peritoneal. Los 
fragmentos protésicos se fijaron con cuatro puntos de PP de 4/0 situados a nivel 
de los ángulos del material, quedando unidos al peritoneo parietal. La parte 
inferior de los implantes será colocada en contacto directo con el peritoneo 
visceral, mientras que los lados superiores estarán en contacto con el peritoneo 
parietal.  
 
Figura 25: Esquema del diseño experimental e imagénes de los implantes intraperitoneales 
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La manipulación visceral fue prácticamente mínima con el fin de evitar 
contactos o erosiones que dieran lugar a la formación de tejido regenerativo tipo 
adherencial. La pared abdominal fue cerrada con una sutura continua de Vicryl 
2/0. La piel se cerró con una sutura continua de seda de 3/0.  
 
Todos los animales fueron examinados a los 3, 7 y 14 días después de la 
cirugía mediante laparoscopia secuencial. Cada animal fue examinado por 
laparoscopia para evaluar la formación y evolución adherencial entre el peritoneo 
visceral y los implantes. La laparoscopia fue realizada bajo anestesia general 
mediante la introducción en la cavidad peritoneal de un laparoscopio a través de 
un trocar de metal de 3 mm de Storz, (Karl Storz, Tuttligen, Alemania) (Figura 
26). 
 
La entrada se realizó a través de una incisión de 0.5-0.6 cm en la zona 
inferior del abdomen. El neumoperitoneo se logró utilizando CO2 a una presión 
máxima de 8 mm de Hg. Las pequeñas incisiones realizadas en la pared del 
abdomen, para el seguimiento laparoscópico de cada animal, fueron realizadas de 
nuevo en cada uno de los periodos de estudio (3, 7 y 14 días). Una vez 
completado el estudio el equipo laparoscópico fue retirado y la incisión suturada.  
La duración de la exploración laparoscópica no fue en ningún caso mayor de un 
minuto y medio. 
 
        Todo el procedimiento completo fue grabado en vídeo en todos los casos 
para facilitar la evaluación de los datos. El biomaterial fue dividido visualmente 
en 6 cuadrantes para determinar el porcentaje de superficie cubierta por las 
adherencias y trasladarlas a plantillas de polietileno del mismo tamaño que la 
prótesis (Figura 27). Posteriormente dichas plantillas fueron analizadas con un 
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 Los resultados fueron expresados como el porcentaje de la superficie del 
implante ocupada por adherencias, del 0% al 100% (sin adherencias o 
completamente cubierto por adherencias). Se determinaron las estructuras 
intraabdominales adheridas, epiplón o intestino, su situación en la prótesis y el 
aspecto de los implantes. 
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Las adherencias se clasificaron tomando como parámetro principal la 
consistencia de las mismas, según un protocolo establecido por nuestro grupo de 
investigación (Bellón y cols. 1996 b) (Figura 28): 
 
a) Laxas, de aspecto transparente y de fácil sección.  
b) Firmes, de aspecto blanquecino y más difícil a la sección.  
c) Integradas, con difícil plano de disección entre el biomaterial y la 
serosa intestinal.  
 
    
 
Figura 28: Esquema de la clasificación de las adherencias según el protocolo realizado por 
nuestro equipo de investigación. 
 
A los 90 días, los animales previamente sometidos a los estudios 
laparoscópicos a los tiempos establecidos, fueron sacrificados, y se realizó una 
incisión a nivel de la línea alba que comprendía todos los planos de la pared 
abdominal. A través de la misma se realizó una visualización directa de los 
implantes, recogiendo la formación adherencial final con la misma metodología 
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Las muestras se obtuvieron con el tejido subyacente “en bloque”, 
realizando con ellas una división en cuatro partes para su procesamiento mediante 
técnicas de microscopía óptica (MO), electrónica de barrido (MEB) e 
inmunohistoquímica. 
 
3.4.2. Implantes extraperitoneales  
 
Para este estudio se utilizaron un total de 54 conejos blancos de Nueva Zelanda. La 
técnica quirúrgica comenzó, previo rasurado y desinfección con povidona yodada 
de toda la pared anterior del abdomen, con la sección de la piel y el tejido celular 
subcutáneo. 
 
Empleando una técnica quirúrgica estéril y después de hacer una incisión de 
aproximadamente 6-cm de largo en la piel, se crearon defectos de 3x3 cm en la 
pared lateral (lado derecho) del abdomen, seccionando los planos de los músculos 
oblicuos externos e internos y respetando el músculo transverso y el peritoneo 
parietal. Los defectos fueron reparados mediante la fijación de una de las diferentes 
prótesis (BioA, Tuto y St) del mismo tamaño a los bordes del defecto, utilizando 
una sutura 4/0 de polipropileno interrumpida en las cuatro esquinas. La piel se cerró 
usando una sutura de 3/0 de polipropileno (Figura 29). 
 
Durante el periodo posoperatorio los animales se examinaron 
macroscópicamente con el objetivo de recoger datos como dehiscencia de la herida 
cutánea, formación de seromas, presencia de signos de infección y/o 
incompatibilidad de la prótesis. Todos los datos que se obtuvieron fueron 
sistematizados en una base de datos. La información se recogió mediante fichas, 
como la que se incluye a continuación, que se aplicaron durante todo el periodo de 
estudio (Tabla VI). 
           
 
 
            
 




Figura 29: Esquema del defecto que se realiza en el animal de experimentación y de los implantes 





 Los animales fueron sacrificados siguiendo los protocolos de eutanasia de los animales de experimentación ya descritos anteriormente, a los 14, 30, y 90 días del implante de la prótesis. 
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         Se establecieron 14, 30 y 90 días como tiempos de estudio. El objetivo de 
estos tiempos de estudio es ver la evolución de cada prótesis a lo largo del tiempo, 
teniendo así información del comportamiento de cada una a corto y largo plazo. 
 
Los 54 animales incluidos en el modelo extraperitoneal fueron distribuidos 




• BioA (n = 18):   
14 días (n=6) 
30 días (n=6) 
90 días (n=6) 
 
• Tuto  (n = 18): 
14 días (n=6) 
30 días (n=6) 
90 días (n=6) 
 
• St  (n = 18):  
14 días (n=6) 
30 días (n=6) 













PROTOCOLO DE RECOGIDA DE DATOS 
ANIMAL Nº:                             
MATERIAL PROTÉSICO: 
 PESO INICIAL:   PESO FINAL: 
 FECHA INTERVENCIÓN:  
 FECHA DE SACRIFICIO:  
 TIEMPO DE ESTUDIO:   
EXAMEN MACROSCÓPICO  
  
PROCESADA PARA:  
 Tensiometría  
 Microscopia óptica  
 Microscopia electrónica de barrido  
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En menos de un 10 % de los casos, para evitar que los animales tuvieran 
contacto con las incisiones quirúrgicas, fue necesario recurrir a la colocación de 
collares isabelinos (Smart Collar www.companyofanimals.co.uk) durante los 
primeros días del posoperatorio con el fin de impedir la aparición de 
complicaciones en la herida operatoria. 
 
En cada uno de los tiempos de estudio establecidos (14, 30 y 90 días) los 
animales fueron sacrificados, y sometidos a una incisión en U de convexidad 
inferior a nivel de la piel, para disecar ésta y exponer los implantes. A 
continuación se procedió a la apertura de la cavidad abdominal a través de la línea 
media y se realizaron amplias incisiones alrededor de los implantes, dejando 
suficiente margen de tejido receptor. Las muestras obtenidas se destinaron a 
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3.5 PROCESADO DE LAS MUESTRAS  
 
3.5.1 Estudios morfológicos 
 
3.5.1.1 Microscopía óptica 
 
 Las muestras destinadas al estudio mediante MO fueron recogidas en el 
momento del sacrificio y fijadas con F13, una mezcla fijadora compuesta por: 
etanol absoluto (60%), metanol (20%), polietilenglicol (7%) y agua destilada 
(13%). 
 
 Una vez transcurridos los periodos de tiempo establecidos para la correcta 
fijación de las muestras, fueron deshidratadas e incluidas en parafina siguiendo el 
protocolo que se detalla a continuación:  
 
 Alcohol 70% .............................................. 10 minutos. 
 Alcohol 96% .............................................. 20 minutos. 
 Alcohol 100% ............................................ 21 minutos (3x7 min.). 
 Alcohol 100%-Acetato n-butilo (1:1) ......... 10 minutos. 
 Acetato n-butilo ......................................... 20 minutos (2x10 min.). 
 Acetato n-butilo-Parafina (1:1)* ................. 15 minutos. 
 Parafina* ................................................... 30 minutos. 
 
* estos pasos deben realizarse en una estufa a 60ºC. 
 
 Para finalizar la inclusión, las muestras fueron incorporadas en moldes que 
contenían parafina líquida a 60ºC y orientadas en la posición correcta para que, 
una vez solidificada la parafina pudiesen ser cortadas con un microtomo rotatorio 
MICROM HM-325. De esta forma se obtuvieron cortes seriados de 5 µm que eran 
estirados en un baño de agua caliente y recogidos en portaobjetos impregnados 
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con una solución de poli-lisina al 10% en agua destilada para facilitar la adhesión 
de las muestras al vidrio. 
 
 Una vez secos, los cortes se desparafinaron con xilol (30 minutos) y se 
rehidrataron con alcoholes de concentración decreciente (100%, 96%, 70%) hasta 
obtener su rehidratación completa con agua. Los cortes fueron destinados a 
estudios histológicos o a estudios inmunohistoquímicos.  
 
 Para los estudios histológicos fueron teñidos con diferentes técnicas para la 
observación de los componentes de la pared abdominal: hematoxilina-eosina, 
tricrómico de Masson (variante de Goldner-Gabe) y rojo sirio.  
 
 Tras el proceso de tinción y montaje, fueron observadas en un microscopio 
óptico (Zeiss Axiophot, Jena Alemania).  
 
Hematoxilina-eosina 
 Tinción con hematoxilina de Carazzi durante 20 minutos. 
 Lavado con agua corriente durante 10 minutos para virar la hematoxilina. 
 Tinción con eosina alcohólica durante 3 minutos. 
 Lavado de los cortes en agua. 
 Deshidratación en alcohol al 96% durante 5 minutos 
 Deshidratación en alcohol al 100% durante 5 minutos. 
 Aclaramiento en xilol 5 minutos. 
 Montaje con bálsamo de Canadá. 
 
Tricrómico de Masson 
 Tinción con hematoxilina de Carazzi durante 20 minutos. 
 Lavado con agua corriente durante 10 minutos. 
 Tinción con fucsina durante 10 minutos. 
 Lavado rápido en agua acética al 1%. 
 Tinción con orange G durante 10 minutos. 
 Lavado rápido en agua acética al 1%. 
 Tinción con verde luz durante 10 minutos. 
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 Lavado con agua con unas gotas de alcohol al 96%. 
 Deshidratación en alcohol al 96% durante 2 minutos. 
 Deshidratación en alcohol al 100% durante 5 minutos. 
 Aclaramiento en xilol 5 minutos. 
 Montaje con bálsamo de Canadá. 
 
Rojo Sirio 
  Tinción con rojo sirio 30 minutos. 
  Lavado con ácido clorhídrico 0,01N durante 10 minutos. 
  Tinción con hematoxilina de Weigert 10 minutos. 
  Lavado con agua corriente. 
  Deshidratado los cortes en alcohol al 100% (rápido). 
  Pasar los cortes por xilol y montar con bálsamo de Canadá o Dépex. 
 
3.5.1.2 Microscopía electrónica de barrido 
 
         Las muestras se fijaron en glutaraldehido al 3% entre una y tres horas a 4ºC. 
Transcurrido este periodo de tiempo el fijador fue sustituido por tampón Millonig 
(pH=7.3) y se mantuvieron a la misma temperatura hasta su procesamiento. 
La deshidratación se realizó con acetonas de concentraciones crecientes: 
 
 Acetona 30% ........................................... 15 minutos. 
 Acetona 50% ........................................... 15 minutos. 
 Acetona 70% ........................................... 15 minutos. 
 Acetona 90% ........................................... 15 minutos. 
 Acetona 100% ......................................... 15 minutos. 
 
Tras la deshidratación, las muestras se conservaron en acetona 100% hasta 
ser llevadas a un POLARON E-3000 (Polaron Ltd, England), donde se desecaron 
hasta el punto crítico. Posteriormente se montaron en platinas de aluminio para 
scanning de 0,5 pulgadas, siendo adheridas a estas mediante cinta adhesiva de 
doble cara. Por último, se metalizaron con oro-paladio y se estudiaron en un 
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microscopio electrónico de barrido ZEISS DSM-950 (Carl Zeiss, Oberkochen, 
Germany). 
 
3.5.2  Estudio de la biodegradación de la prótesis. 
 
 Para evaluar la biodegradación de los diferentes materiales en todos los 
tiempos de estudio, se realizó el análisis morfométrico del espesor considerando  
la distancia que existe entre la superficie superior y la superficie inferior de la 
prótesis implantada. Se hicieron mediciones aleatorias del espesor en 10 secciones 
histológicas (50x) de cada grupo de estudio. Las imágenes para el análisis se 
capturaron con una cámara digital montada en un microscopio óptico Zeiss 
Axiophot (Carl Zeiss, Alemania). El software utilizado para esta determinación 
fue el analizador de imágenes Axiocam (Axiocam HR, Zeiss). El porcentaje del 
espesor se calculó considerando el de la prótesis sin implantar como el 100%, con 
respecto a cada tiempo de estudio. La degradación será la diferencia con respecto 
al espesor de prótesis sin implantar. 
 
 3.5.3 Estudios inmunohistoquímicos 
 
              El procesado de las muestras para la realización de las técnicas 
inmunohistoquímicas fue el mismo que se utilizó en los estudios de MO 
(inclusión en parafina, microtomía y desparafinado de los cortes). 
 
Se utilizó un anticuerpo monoclonal específico para macrófagos de conejo 
RAM-11 (DAKO M-633), sobre cortes incluidos en parafina. La técnica utilizada 
fue la avidina-biotina marcada con fosfatasa alcalina, mediante el siguiente 
protocolo:   
 
En todos los casos, se utilizó como control negativo el mismo material 
biológico al que no se le había añadido anticuerpo primario, siendo sustituido por 
tampón fosfato salino (PBS). 
 
El protocolo de la técnica inmunohistoquímica fue el siguiente:  
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• Lavados con PBS (pH=7,4), tres pases de 5 minutos cada uno.  
• Bloqueo de zonas de unión inespecíficas con BSA (albúmina sérica 
bovina) al 3% en PBS (pH=7,4), durante 15 minutos a temperatura 
ambiente.  
• Incubación con el Anticuerpo primario diluido en PBS. Se mantiene 
durante toda la noche en cámara húmeda a 4 °C. 
•  Lavado con PBS, tres pases de 5 minutos cada uno.  
• Incubación con el Anticuerpo secundario biotinado; diluido en PBS, 
durante 60 minutos en cámara húmeda a temperatura ambiente.  
• Lavado con PBS, tres pases de 5 minutos cada uno.  
• Complejo Extreptavidina®-Fosfatasa alcalina (1:200), durante 60 
minutos a temperatura ambiente.  
• Lavado en PBS, tres pases de 5 minutos.  
• Añadir el sustrato cromogénico e incubar 15 minutos (controlando la 
aparición de marcaje bajo el microscopio).  
 
La preparación del sustrato cromogénico se realizó de la siguiente forma: 
Se prepara inmediatamente antes del revelado, añadiendo a 10 ml de PBS 10 mg 
de naftol AS-BI fosfato y se mezcla. A esta solución se le añade 10 mg de Fast 
red y se mezcla con lo anterior. Se añaden 100 ml de levamisole. Por último, se 
filtra toda la mezcla y se añade inmediatamente sobre el tejido. Esta técnica 
permite obtener un marcaje en rojo intenso.  
 
• Lavado con agua destilada, tres pases de 5 minutos.  
• Tinción de los núcleos celulares con hematoxilina de Carazzi, durante 
15 minutos.  
• Lavado en agua corriente, 10 minutos.  
• Montaje en medio acuoso con Plasdona.  
 
La visualización del marcaje se realizó en un microscopio óptico Zeiss 
Axiophot. La cantidad de células positivas se realizó mediante el recuento de 10 
campos elegidos al azar (200x) y se expresó como el porcentaje de células 
marcadas con respecto al número de células totales. 
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3.6 ESTUDIOS BIOMECÁNICOS 
 
 Las piezas destinadas al estudio biomecánico se obtuvieron en todos los 
casos de la zona de implante de los animales incluidos en el modelo 
extraperitoneal. Las muestras fueron extraidas en forma de tiras de 2 cm de ancho, 
siguiendo el eje transversal del implante, incluyendo la prótesis y las zonas 
laterales de anclaje al tejido receptor (Figura 30). De esta forma se evaluó la 
resistencia a la tracción en las zonas de anclaje de la prótesis al tejido receptor. 
 
 Una vez extraídas, las piezas se colocaron en un medio de cultivo MEM 
(Medio de cultivo mínimo esencial) para mantenerlas en condiciones óptimas 
antes de cada bioensayo. Los bioensayos tensiométricos siempre fueron realizados 


















Figura 30: Esquema de la probeta destinada para estudio de  la resistencia biomecánica. 
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Todos los ensayos fueron realizados en un tensiómetro tipo INSTRON®, 
modelo 3342 (Instron Corp., Canton, MA) provisto de mordazas neumáticas 
(Figura 31).  
 
En todos los  casos se utilizó una célula de carga de 0,5 kN. La velocidad 
de la traviesa fue de 5 cm/min. Los datos obtenidos del estudio tensiométrico 
fueron recogidos por el programa informático Bluehill 2. Los resultados de 















































Figura 31: Imagen de Tensiómetro INSTRON modelo 3342 (Instron Corp., Canton, MA, USA) 















 Figura 32: Ejemplo de la gráfica de los resultados obtenidos de resistencia biomecánica. 
 
 
3.7  ANÁLISIS ESTADÍSTICO 
 
               Todos los estudios estadísticos se realizaron utilizando el programa 
informático Graph Pad 5 para Windows. Los datos fueron comparados utilizando 
el test de la U de Mann-Whitney y se expresaron como la media ± error de la 
media. Se consideró que las diferencias eran estadísticamente significativas 
cuando el valor de p<0,05. 
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4.1. MODELO INTRAPERITONEAL   
 
 
4.1.1  Hallazgos macroscópicos  
 
No se observaron signos de infección ni de rechazo en ninguno de los 
animales de los diferentes grupos de estudio, implantados en el modelo quirúrgico 
intraperitoneal. Tampoco existió ningún caso de mortalidad en ninguno de los 
grupos, por lo que todos los animales implantados fueron válidos para el estudio. 
 
Al tiempo del sacrificio, 90 días tras el implante, la prótesis de St aparecía 
todavía patente, pero en el caso de las otras dos mallas, a simple vista, ya se pudo 
observar una considerable absorción protésica.  
 
4.1.2  Formacion adherencial 
 
 Todas las prótesis mostraron adherencias de consistencia firme y laxa, que 
afectaron al epiplon principalmente. BioA mostró significativamente mayor 
formación adherencial que las otras dos prótesis en todos los tiempos de estudio 
(Figuras 33 - 38). 
 
Los siguientes resultados fueron obtenidos en la laparoscopia secuencial 
realizada en la totalidad de los implantes intraperitoneales. 
 
A los 3 días postimplante, todos los animales implantados con BioA 
presentaron adherencias que afectaban al epiplón. En un único caso se vieron 
comprometidas las asas intestinales. El 83% de los animales implantados con 
Tuto y el 33,33% de los que lo habían sido con St también presentaron 
adherencias, que afectaban principalmente el epiplón (Tablas VIII y IX). En este 
tiempo de estudio BioA presentó un alto porcentaje de superficie protésica 
cubierta por adherencias, 48.33% ± 21,16%, en comparación con las prótesis 
biológicas que mostraron un 4.63% ± 3,97% en el caso de Tuto y un 1.68% ± 
1,25% en el St. Diferencias estadísticamente significativas fueron observadas al 
comparar el porcentaje de superficie cubierta por adherencias de BioA con 
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respecto a las dos prótesis biológicas (p<0,05 y p<0,01 versus Tuto y St, 
respectivamente) (Figura 39). Las adherencias a las prótesis de colágeno 
ocupaban principalmente la zona de las suturas empleadas para fijar la prótesis, 
mientras que en el caso del BioA se extendían sobre la prótesis.  
 
 El porcentaje de animales que presentaban adherencias y la superficie 
protésica cubierta por las mismas mantenían valores similares a los 7 y 14 días 
postimplante. Los porcentajes de adherencias a los 14 días fueron de 59.02% ± 
21,16% para BioA frente a 5.20% ± 3,97% y 1.69% ± 1,25% en Tuto y St 
respectivamente, manteniéndose las diferencias estadísticas entre BioA y ambas 
prótesis biológicas (p<0.05). No se observaron diferencias en cuanto al tipo de 
adherencias observadas, principalmente firmes, ni en cuanto a las estructuras a las 
que se afectaban, en todos los casos epiplon.  
 
Al tiempo del sacrificio de los animales, 90 días postimplante, no se 
observaron signos macroscópicos de degradación de la prótesis St. Al contrario 
que lo que ocurre en el caso de BioA donde se observó una significativa absorción 
protésica, mostrándose menos evidente y con mucho menos grosor en 
comparación con los tiempos iniciales de estudio. En el caso de Tuto, la prótesis 
en este tiempo de estudio era casi imperceptible, mostrando una degradación 
prácticamente por completo (Figura 35 - 38).  
 
Un 50% de los animales implantados con Tuto y St mostraron la existencia 
de adherencias a los 90 días, mientras que el 83% de los que lo habían sido con 
BioA presentaban esta complicación. En todos los casos afectaron a áreas de 
epiplón y presentaron consistencia principalmente firme (Tabla VII-IX).  
 
El porcentaje de adherencias en el momento del sacrificio se encuentró 
prácticamente en una situación muy similar a lo que ocurría a los 14 días post 
implante. BioA mostró un 53,16% ± 21,16% de superficie protésica ocupada por 
adherencias, mientras que los valores fueron de nuevo significativamente menores 
(p<0,01) en Tuto (2.44 ± 3,97%) y St (2.56% ± 1,25%) (Tablas VII - IX , Figura 
39). 





Figura 33: Imágenes laparoscópicas de los  tres primeros animales (1,2 y 3) que forman parte del 















Figura 34: Imágenes laparoscópicas de los animales (4,5 y 6) que forman parte del grupo de 


















Figura 35: Imágenes laparoscópicas de los tres primeros animales (1,2 y 3) que forman parte del 

















Figura 36: Imágenes laparoscópicas de los animales (4,5 y 6) que forman parte del grupo de 















Figura 37: Imágenes laparoscópicas de los tres primeros animales (1,2 y 3) que forman parte del 











Figura 38: Imágenes laparoscópicas de los animales (4,5 y 6) que forman parte del grupo de 












































Figura 39: Porcentaje de adherencias obtenido en las diferentes prótesis utilizadas en el estudio a 














































Estructuras afectadas Grado adherencias 
3 días 48,33±21,16 6/6 (100%) Epiplon 5/6 




7 días 49,50±20,78 5/6 (83%) Epiplon 5/5 Laxa 1/5 
Firmes 5/5 
14 días 59,02±18,18 5/6 (83%) Epiplon 5/5 Laxa 1/5 
Firmes 5/5 






Tabla VII: Porcentaje de superficie cubierta por adherencias (%), animales y estructuras 
afectadas y consistencia de las mismas, en los animales implantados con BIO-A® a los 3, 7, 14 y 















Estructuras afectadas Grado adherencias 
3 días 4,63±3,97 5/6 (83%) Epiplon 5/5 Laxas 2/5 
Firmes 5/5 
7 días 3,84±5,39 4/6 (66,6%) Epiplon 4/4 Laxas 1/4 
Firmes 4/4 
14 días 5,20±4,30 4/6 (66,6%) Epiplon 4/4 Laxas 1/4 
Firmes 4/4 






Tabla VIII: Porcentaje de superficie cubierta por adherencias (%), animales y estructuras 
afectadas y consistencia de las mismas, en los animales implantados con Tutomesh® a los 3, 7, 14 

















Estructuras afectadas Grado adherencias 
3 días 1,68±1,25 2/6 (33,33%) Epiplon 1/2 




7 días 0,94±0,43 3/6 (50%) Epiplon 3/3 Firmes 3/3 
14 días 1,69±1,16 3/6 (50%) Epiplon 3/3 Firmes 3/3 





Tabla IX: Porcentaje de superficie cubierta por adherencias (%), animales y estructuras 
afectadas y consistencia de las mismas, en los animales implantados con Strattice® a los 3, 7, 14 y 
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La microscopía óptica de las muestras de BioA del modelo intraperitoneal 
mostraron a los 90 días de implante como las fibras sintéticas protésicas se 
encontraban totalmente englobadas en un tejido conjuntivo laxo donde se podía 
observar abundante reacción inflamatoria, con gran número de células blancas y 
células gigantes de cuerpo extraño que envuelvían y rodeaban cada uno de los 
filamentos de la prótesis, siendo la zona que ocupa la prótesis difícilmente 
distinguible (Figura 40 A y B). 
 
Se observó una considerable degradación protésica de las fibras del 
copolímero de ácido poliglicólico y carbonato de trimetileno, que se traduce en 
una malla de fibras menos homogénea que antes de su implante. Se pudo apreciar 
como algunas fibras remanentes quedaban agrupadas en forma de islotes en el 
tejido conectivo y separadas por grandes haces de fibras de colágeno de la matriz 
extracelular neoformada. La tinción con rojo Sirio puso de manifiesto que el 
componente fibrilar de la matriz extracelular entre las fibras sintéticas es 
principalmente colágeno inmaduro (tipo III), en color amarillo, mientras que en 
zonas más cercanas al tejido muscular y en las zonas de tejido conjuntivo que 
rodean los grupos de fibras remanentes de la malla, el colágeno más abundante era 
el de tipo I, colágeno maduro, teñido de color rojo con la tinción de rojo sirio 
(Figura 40 F).     
 
La microscopia electrónica de barrido móstró como la zona de implante 
protésico estaba totalmente recubierta por un mesotelio continuo, estable de 
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Figura 40: Imágenes microscópicas de la prótesis BIO-A® a los 90 días postimplante en el 
modelo intraperitoneal. Tinción tricrómico de Masson (50x) y (100x) (A y B). Microscopía 
electrónica de barrido (500x) (C) y (1000x) (C y D). Tinción hematoxilina-eosina (100x) (E). 
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4.1.3.2 Tutomesh® 
   
Tras los tres meses de implante intraperitoneal con Tuto, la microscopía 
óptica mostró solo pequeños remanentes de la prótesis de colágeno, en zonas 
específicas. La mayoría del componente colágeno que formaba parte de esta 
prótesis biológica  se había degradado durante el tiempo de implante.  
 
En las zonas donde la prótesis se había absorbido por completo se podía 
observar la formación de un tejido conjuntivo, rico en fibras de colágeno. En 
aquellas áreas donde todavía quedaban algunos restos protésicos se pudo apreciar 
la existencia de células de carácter inflamatorio, macrófagos, células gigantes de  
cuerpo extraño, formación de granulomas y células con aspecto esponjoso. 
 
La tinción con rojo sirio demostraba la existencia, en el tejido neoformado 
de la zona de implante, de colágeno principalmente de tipo III. El colágeno 
maduro, en color rojo, se encontraba en zonas parcheadas heterogéneamente 
distribuidas (Figura 41F). 
 
 En todos los implantes de Tuto, se pudo observar una capa mesotelial 
ininterrumpida con células bastante secretoras. La absorción de la prótesis es 


















Figura 41: Imágenes microscópicas de la prótesis Tutomesh® a los 90 días post implante en el 
modelo intraperitoneal. Tinción tricrómico de Masson (50x) y (100x) (A y B). Microscopía 








 D F 
A B 
C D 
 114   RESULTADOS      
4.1.3.3 Strattice® 
 
  En esta segunda prótesis de colágeno, de espesor considerablemente 
mayor que la anterior, el proceso de degradación no presentaba relevancia 
significativa. Esta matriz tisular derivada de dermis porcina no había sufrido a 
penas absorción  y se encontraba ocupando prácticamente la totalidad del área de 
implante.  
 
La malla estaba limitada tanto en su lado, parietal como en el peritoneal, 
por una capa celular y una cápsula de tejido conjuntivo. En esta cápsula era 
evidente la existencia de células de carácter inflamatorio. También se podían 
observar células macrofágicas y fibroblastos. Algunas células penetraban entre los 
haces de colágeno de la malla, colonizando exclusivamente el tercio más externo 
del material (Figura 42 A y B). La zona interna de la prótesis mantenía su 
estructura normal previa al implante, principalmente compuesta por colágeno de 
tipo I según se podía observar con la tinción de rojo sirio (Figura 42D). 
 
A pesar de ser una bioprótesis no provista de crosslink no se observaron 
signos evidentes de degradación y el grosor de la malla antes del implante se 
mantenía prácticamente igual que a los 90 días postimplante.  
 
La observación a microscopía electrónica de barrido mostraba como la 
prótesis en su cara peritoneal se encontraba completamente cubierta por mesotelio 














Figura 42: Imágenes microscópicas de la prótesis Strattice® a los 90 días postimplante en el 
modelo intraperitoneal. Tinción tricrómico de Masson (50x) y (100x) (A y B), Microscopía 
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4.1.4 Espesor y biodegradación protésica. 
 
El espesor de la prótesis y la consiguiente absorción de los diferentes 
componentes de la misma es un factor importante a tener en cuenta a la hora de 
proceder a la elección de una prótesis u otra según el caso. 
 
 De forma general podemos decir que las tres prótesis sufren 
biodegradación, cada una de ellas de manera muy diferente. 
 
 BioA, la prótesis sintética formada por PGA:TMC, mostró al tiempo del 
sacrificio, tras 90 días de implante, un porcentaje de absorción cercano al 40%, 
disminuyendo de manera significativa su espesor respecto al estado inicial al 
tiempo de implante.  
 
Tuto fue la prótesis biológica que mayor degradación sufrió durante el 
tiempo del estudio. La perdida de espesor en este caso fue mayor del 80%. Hay 
que tener en cuenta que esta prótesis no esta provista de crosslink, presenta una 
estructura tipo laminar y un espesor en torno a los 0,5 mm, lo cual va a 
condicionar de forma importante el proceso de degradación de la misma. 
 
 St pese a ser también una prótesis desprovista de crosslink, fue la prótesis 
que mostró menores valores de absorción, menos del 10%, preservando 
prácticamente su espesor inicial a los 90 días postimplante. Hay que señalar que el 
espesor de la misma está en torno a 1,2 mm y es bastante mas compacta que el 
Tuto. 
 
Cuando se realizó el análisis estadístico del espesor protésico tras los 90 
días de implante en los tres grupos de estudio, se pudieron objetivar en todos los 
casos diferencias estadísticamente significativas (p<0.05) cuando cada una de las 











Figura 43: Espesor en (%) de las diferentes prótesis en el modelo intraperitoneal a los 90 días 
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4.1.5  Estudio inmunohistoquímico de macrófagos. 
 
El número de macrófagos en el modelo quirúrgico intraperitoneal, tras los 
90 días de implante, fue significativamente superior (p<0,001) en los implantes de 
la prótesis de origen sintético, BioA, en comparación con las otras dos prótesis 
biológicas (Figura 44 ).  
 
En el caso de BioA los macrófagos aparecían rodeando las fibras sintéticas 
de la prótesis. Además también pudieron ser observados un gran número de 
células gigantes de reacción a cuerpo extraño, que también aparecían marcadas 
con el anticuerpo anti-RAM-11. 
 
En los implantes de Tuto las células positivas aparecían rodeando los 
pequeños restos de material remanente que queda tras la biodegradación de la 
prótesis. También se observan algunas células marcadas infiltrando el tejido de 
nueva formación del área del implante. 
 
En el caso de la prótesis biológica de mayor grosor, St, los macrófagos 
aparecen de forma aislada o en pequeños grupos en zonas capsulares cercanas a la 
prótesis. También se pudo observar alguna células positiva para RAM-11 de 




















Figura 44: Marcaje inmunohistoquímico con el anticuerpo RAM-11 de macrófagos de conejo en 
BioA, Tuto y St a 90 días postimplante del modelo intraperitoneal (Arriba). 
Porcentaje de células positivas. Los resultados son la media ± error de la media (Abajo). 
***, p<0,01. BioA: BIO-A®; Tuto: Tutomesh®, St: Strattice®. 
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4.2  MODELO  EXTRAPERITONEAL. 
 
4.2.1  Hallazgos macroscópicos. 
   
No se objetivó mortalidad alguna en ninguno de los animales de los 
diferentes grupos de estudio de los implantes extraperitoneales. 
 
La formación de abscesos, infección del sitio quirúrgico, presencia de 
seroma organizado, hematomas y fístula cutánea fueron examinados en todos los 
animales de cada uno de los diferentes grupos.   
 
En el grupo del implante extraperitoneal (defecto parcial) una de las 
complicaciones más frecuentes fue la formación de seroma. 
 
No fue objetivada ninguna infección de herida quirúrgica en ninguno de 
los animales. Coincidiendo con el sacrificio de los animales no se observaron 
herniaciones a nivel de las zonas de implantación de la protesis. 
 
A los 14 días, en los implantes de BioA se observó la formación de seroma 
en 3 de los 6 implantes (Tabla X). 
 
A los 30 días el biomaterial presentó zonas de degradación pero de forma 
parcheada y afectando sobre todo las zonas más periféricas. A los 90 días, la 
prótesis BioA, prácticamente había desaparecido siendo esta sustituida por tejido 
adiposo (Figura 45). 
 
No se observó ningún caso de seroma en los implantes con prótesis de tipo 
Tuto. En cuanto a la degradación de la protesis, en 2 de las muestras se observaron 
signos de degradación del biomaterial ya a los 14 días después del implante de la 
misma, causando la desinserción de la misma y de los puntos de anclaje. Este 
hecho fue mucho más acusado a los 30 días, donde al menos la mitad de las 
muestras presentaron signos de degradación y/o desinserción del biomaterial.  
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A los 90 días tras implante de la prótesis de Tuto, la mayoría de los 
animales presentaron evidencia de una significativa degradación protésica (Figura 
45). 
 
En los implantes realizados con St, se evidenció la presencia de seroma en 
2 de los 6 implantes a los 14 días. A los 30 días solo se registró un  seroma en uno 
de los animales. A diferencia de los otros biomateriales, no se observaron signos 
de degradación de la prótesis, la superficie cubierta del implante no mostró 
diferencias significativas con respecto a los tiempos de estudio sucesivos, se 




















Tabla X. Número de animales con las complicaciones observadas en cada una de las prótesis en 
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Figura 45: Imágenes macroscópicas de los tres tipos de prótesis (BioA, Tuto y St) en todos los 








Tuto St BioA 
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           La prótesis de BioA se caracteriza por estar formada por fibras de un 
copolímero formado por ácido poliglicólico y carbonato de trimetileno, que 
forman una malla no trenzada de poros abiertos y altamente interconectados. 
 
Ya a los 14 días postimplante la prótesis de BioA se encontraba totalmente 
integrada por un tejido conjuntivo de nueva formación. Tanto a los 14 como a los 
30 días, los filamentos de la prótesis de BioA se encontraban rodeados de una 
intensa reacción inflamatoria y tejido conjuntivo laxo acompañado de una intensa 
actividad angiogénica, siendo evidente en el tejido conectivo que rodea la zona de 
anclaje, la presencia de pequeños y numerosos vasos sanguíneos (Figura 46).  
 
A los 30 días el polímero mostraba indicios del comienzo de su 
degradación y pérdida de su integridad estructural, el tejido neoformado se iba 
densificando (Figura 47). 
 
A los tres meses, se observó una degradación evidente de los filamentos de 
la prótesis, estas áreas eran ocupadas por un tejido conjuntivo conformado por 
grandes haces de fibras colágenas que compartimentaban las áreas de degradación 
polimérica. Los filamentos aparecían agrietados y rodeados por una intensa 
respuesta inflamatoria con abundante celularidad, principalmente células gigantes 
de cuerpo extraño (Figura 48). 
 
La expresión de colágeno maduro empezó a observarse incluso a los 14 
días del implante, localizándose alrededor de los filamentos de la prótesis. Se 
mantuvo entre los 30 y 90 días del implante aunque si que se apreció la 
disminución de la misma de forma progresiva, sobre todo cuando el tejido adiposo 
comenzaba a sustituir la mayor parte del implante.  
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 La localización del colágeno tipo III también cambió ya que se localizó 
entre los filamentos de la prótesis en los primeros tiempos de estudio para 





Figura 46: Imágenes microscópicas a los 14 días del implante de la prótesis BioA. Tinción 
tricrómico de masson (100x) (A). Microscopía electrónica de barrido (50x) (B). Tinción 
hematoxilina-eosina (160x) (C). Rojo sirio (100x) (D).  
A B 
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Figura 47: Imágenes microscópicas a los 30 días del implante de la prótesis BioA. Tinción 
tricrómico de Masson (100x) (A). Microscopía electrónica de barrido (200x) (B). Tinción 













































Figura 48: Imágenes microscópicas a los 90 dias del implante de la prótesis BioA. Hematoxilina-
eosina (100x) (A). Microscopía electrónica de barrido (200x) (B). Rojo Sirio (100x) (C). 
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4.2.2.2 Tutomesh® 
 
La prótesis de tipo Tuto se caracteriza por tener una disposición laminar, 
estando formada por un tejido conjuntivo de colágeno con fibras entrelazadas en 
tres dimensiones. 
 
A las dos semanas las láminas de la prótesis de Tuto aparecían infiltradas 
por una pequeña población de células del tejido receptor en todo su espesor 
(Figura 49). 
 
En el tejido adyacente a la prótesis se apreció una moderada respuesta 
inflamatoria que se incrementaba de forma significativa a los 30 días. Las láminas 
de la prótesis se encontraban rodeadas de numerosas células blancas, entre las que 
destacaban células de aspecto macrofágico y polimorfonucleares, 
predominantemente linfocitos, que colonizaban las láminas de la prótesis 
biológica de forma masiva (Figura 50). 
 
Dicha respuesta inflamatoria se redujo de forma importante a los 90 días 
postimplante, apreciándose una degradación casi total de la protesis y disminución 
del grosor de la misma. A este tiempo de estudio también se pudo observar una 
gran infiltración de tejido adiposo en la zona inicial del implante protésico 
(Figura 51). 
 
 La intensidad del colágeno I es mucho más intensa en los primeros 
tiempos de estudio aunque posteriormente sufre una disminución paulatina. Si la 














Figura 49: Imágenes microscópicas a los 14 días del implante de la prótesis  Tuto. Hematoxilina-
eosina (100x) (A). Microscopía electrónica de barrido (200x) (B). Rojo sirio (100x) (C). 















Figura 50: Imágenes microscópicas a los 30 días del implante de la prótesis de Tuto. Tricrómico 
de Masson (100x) (A). Microscopía electrónica de barrido (200x) (B). Hematoxilina-eosina (100x) 














Figura 51: Imágenes microscópicas a los 90 días del implante de la prótesis de Tuto. Tricrómico 
de Masson (100x) (A). Microscopía electrónica de barrido (50x) (B). Hematoxilina-eosina (100x) 
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4.2.2.3 Strattice® 
 
         El implante de St a corto plazo, 14 días, se encontraba rodeado de una 
cápsula formada por tejido conjuntivo muy vascularizada, acompañado de una 
intensa reacción inflamatoria. El tejido conjuntivo neoformado y las células 
inflamatorias colonizaban los tercios inferior y superior de los haces de colágeno 
que constituyen la bioprótesis. Se pudo observar una  respuesta más intensa en las 
zonas de pequeños poros que aparecen en la estructura del material en 
comparación con el resto de la protesis (Figura 52). 
 
No se observaron signos evidentes de absorción de la lámina de colágeno a 
los diferentes tiempos de estudio. A los 30 días postimplante se mantenía la 
reacción inflamatoria intensa en la cápsula conjuntiva cercana al material 
protésico. En la zona más alejada se podía observar un tejido conjuntivo menos 
inflamatorio, con mayor componente colágeno, más denso y ricamente 
vascularizado (Figura 53). 
 
A largo plazo, 90 días, se observó una disminución significativa de la 
reacción inflamatoria en torno al biomaterial comparada con los tiempos de 
estudio anteriores y una mayor infiltración celular en la zona protésica que en 
ningún caso colonizaba la zona interna del biomaterial (Figura 54). 
 
 La expresión del colágeno I va disminuyendo a lo largo del tiempo, a los 
14 días estaba limitada a la capsula de tejido que se forma entre la prótesis y el 
músculo. No hubo infiltración entre los filamentos de la prótesis en los primeros 
días postimplante, aunque a los 30 días la infiltración se observaba en algunas 
zonas del interior de la prótesis que se encontraban invadidas por tejido adiposo 











 Figura 52: Imágenes microscópicas a los 14 días del implante de la prótesis St. Tricrómico de 
Masson (100x) (A). Hematoxilina-eosina (100x) (B). Microscopía electrónica de barrido (400x) 














Figura 53: Imágenes microscópicas a los 30 días del implante de la prótesis St. Hematoxilina-
eosina (100x) (A). Microscopía electrónica de barrido (50x) (B). Tricrómico de Masson (100x) 
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Figura 54: Imágenes microscópicas a los 90 días del implante de la prótesis St. Hematoxilina-
eosina (100x) (A). Tricrómico de Masson (200x) (B). Microscopía electrónica de barrido (50x) 
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4.2.3  Espesor y biodegradación prótesica. 
 
 La característica ideal de las prótesis biológicas absorbibles se basa en una 
lenta absorción, mientras se incorpora el nuevo tejido de formación que sustituirá 
la prótesis y ocupará su lugar cuando desaparezca de forma completa. 
 
Tuto y BioA mostraron una absorción muy rápida desde los primeros 
tiempos de estudio. En el caso de Tuto, la prótesis era imperceptible a los 90 días 
(Figura 55 F), mostrando una degradación casi completa, mayor del 70%, 
significativamente superior a la de los otros dos implantes (p<0,01) (Figura 56). 
 
La absorción de BioA presento un estadio intermedio entre la rápida 
degradación del Tuto y la prácticamente nula absorción del St, mostrando valores 
de más del 40% de absorción en el caso de BioA (Figura 55 C y I y 56). 
 
  En el caso de St, el comportamiento fue muy diferente, ya que es la 
prótesis que menores valores de absorción sufrió, significativamente inferior a los 
otros dos implantes (p<0,01) con un valor inferior al  1,3% a los 90 días, por lo 
que se mantiene estable durante los tres primeros meses tras el implante, 
encontrándose de forma casi íntegra a los 90 días tras el implante (Figura  55I y 
56). 
 
 Se observaron algunas zonas de relajación en la localización del implante, 
pero solo en los casos de Tuto y BioA, sin causar ningún defecto herniario en 
ninguno de los animales. 
 
 Si comparamos la absorción entre los dos modelos intra y extraperitoneal, 
no se encuentran diferencias estadísticamente significativas relacionadas con la 
localización del implante en los implantes de BioA y St. Solamente la absorción 
de Tuto en el modelo extraperitoneal fue significativamente mayor que la del 
modelo intraperitoneal (p<0,05) (Figura 57). 
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Figura 55: Imágenes microscópicas representativas de la biodegradación en el modelo 
extraperitoneal de las tres prótesis en los diferentes tiempos de estudio. La líneas contínuas 
muestran el espesor de las diferentes prótesis. 
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Figura 56: Porcentaje del espesor/absorción de las diferentes protesis a los 90 días del implante 

















Figura 57: Comparativa de los porcentajes de absorción entre los modelos intra/extraperitoneal. 
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4.2.4  Análisis inmunohistoquímico de macrófagos 
 
 Los dos tipos diferentes de bioprótesis formadas por colágeno, Tuto y St, 
mostraron una respuesta muy similar en cuanto a la expresión de macrófagos, algo 
más intensa en los implantes con Tutomesh en todos los tiempos de estudio.  
 
 La respuesta macrofágica de BioA fue de manera general más intensa que 
en el resto de las bioprótesis en los tres tiempos de estudio. St fue la prótesis que 
menor reacción macrofágica mostró en todos los tiempos de estudio.  
 
 La evolución del porcentaje de macrófagos a lo largo del tiempo en los 
diferentes grupos del estudio se veía disminuida en las prótesis Tuto y St, 
mientras que en la prótesis sintética BioA el número de células macrofágicas se 
mantenía muy elevado a 14 días, disminuyendo ligeramente a los 30 y a los 90 
días se apreció incluso un ligero aumento de la cantidad de células positivas, algo 
que diferencia la respuesta de la prótesis sintética BioA del resto de los implantes 
(Figura 58). 
 
 Ambas prótesis biológicas presentaron células positivas localizadas de 
forma predominante en el tejido inflamatorio que se forma entre la prótesis y el 
músculo receptor, aunque con el tiempo colonizaron el espesor de  la prótesis 
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4.2.4.1  BIO-A® 
  
 A los 14 días postimplante la mayoría de células macrofágicas se 
localizaron alrededor de los filamentos sintéticos de la prótesis y ya se pudo 
apreciar que las células no se encontraban de manera individualizada sino que por 
el contrario se asociaban en pequeños grupos formando células gigantes de cuerpo 
extraño repartidas por toda la extensión de la prótesis. Un porcentaje minoritario 
de esas células, se localizaron en el tejido conjuntivo neoformado alrededor de los 
diferentes filamentos de la prótesis. 
 
 A los 30 días de estudio las células macrofágicas al igual que a los 14 días, 
se encontraron mayoritariamente en grupos organizados alrededor de los 
filamentos de la prótesis, distribuidos de una forma similar que a los 14 días 
previos. La expresión macrofágica se mantuvo más o menos estable. 
 
 A largo plazo y en comparación con los tiempos anteriores, las imágenes 
inmunohistoquímicas mostraron un ligero aumento de expresión con organización 
muy similar, en grupos distribuidos en toda la extensión del implante (Figura 58). 
 
4.2.4.2  Tutomesh®/ Strattice® 
  
 A los 14 días de estudio se pudo observar una cantidad de macrófagos 
moderada. La distribución de este tipo de células a diferencia del implante de 
BioA se encontraron de manera individualizada y homogéneamente distribuidas 
en el tejido de reparación. 
 
 Al mes del implante de la misma,  se pudo observar un cambio tanto en la 
cantidad de los macrófagos, como en la distribución, obteniendo una ligera 
disminución del porcentaje de los macrófagos de forma generalizada con una 
distribución diferente limitada a áreas mas localizadas de forma individual. 
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 A largo plazo observamos un cambio importante y muy notable siendo la 
disminución del número de macrófagos respecto a los tiempos de estudio 
anteriores muy evidente en las imágenes imunohistoquímicas. El escaso número 
de macrófagos que persistía se encontraban localizados en el tejido conjuntivo de 
reparación de manera aislada o formando pequeños grupos.   
 
 Como resumen y comparando los diferentes tiempos de estudio de los 
diferentes tipos de implantes podríamos decir que la prótesis sintética BioA, 
presentó un porcentaje de células macrofágicas positivas significativamente 
mayor, con respecto a las prótesis biológicas en todos los tiempos de estudio 
(excepto con Tuto a los14 días) y se objetivó una distribución diferente entre los 
dos grupos, observándose en pequeños grupos en el caso de la prótesis sintética 
BioA y de forma aislada en las prótesis biológicas, tanto en el caso de St como 
Tuto. Los macrófagos activos se encontraron principalmente formando células 



























Figura 58: Imágenes de microscopía óptica de la técnica inmunohistoquimica con el anticuerpo 
RAM-11 para la detección de macrófagos (flechas) en los diferentes grupos de estudio. Bio-A (A-
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Figura 59: Porcentaje de células positivas para el anticuerpo RAM-11 de macrófagos de conejo 
en los  diferentes grupos y tiempos de estudio. Los resultados son la media ± error de la media.   
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4.2.5  Resistencia biomecánica. 
 
La resistencia a la rotura de los tres tipos de prótesis en los tiempos de 
estudio más cortos, 14 y 30 días, fue muy similar. Se observó un ligero 
incremento de la resistencia a la tracción a los 90 días en los tres tipos de prótesis, 
sin que se observaran diferencias significativas entre ellas.  
 
Tutomesh fue la prótesis que menor resistencia biomecánica presentó a los 
90 días post-implante, sin diferencias estadísticas respecto al resto de los grupos. 
 
La resistencia a la rotura a los 90 días postimplante, mostró un aumento no 
significativo en los implantes de BioA y St respecto a los 14 y 30 días. También 
aumenta en los implantes de Tuto a los 90 días con respecto a los tiempos previos, 







Figura 60: Resistencia biomecánica expresada en Newtons de los diferentes biomateriales, a los 





















 144   RESULTADOS      
A continuación se muestran los datos y las curvas de carga (N), extensión 
(mm) de todos los ensayos biomecánicos realizados en cada uno de los diferentes 
grupos de estudio a los 14, 30 y 90 días tras el implante (Tablas XI-XIX).  




  (mm) 
 Espesor 
  (mm) 
  Área 
(mm^2) 
Longitud 
  (mm) 
Superficie     
 (mm^2) 
Módulo (de Young  
10 % - 90 %) (MPa) 
Resistencia a    
  la tracción   
    (MPa) 
1 > 12,46 > 2,85 > 35,51 > 52,00 > 647,92 > 3,84 > 0,63 
2 > 11,05 > 2,09 > 23,09 > 52,00 > 574,60 > 2,66 > 0,62 
3 > 12,89 > 2,21 > 28,49 > 52,00 > 670,28 > 3,06 > 0,59 
4 > 13,22 > 2,29 > 30,27 > 52,00 > 687,44 > 2,21 > 0,69 
5 > 12,58 > 2,19 > 27,55 > 52,00 > 654,16 > 4,39 > 0,70 
6 > 11,75 > 2,31 > 27,14 > 52,00 > 611,00 > 3,51 > 0,59 
Máx 13,22 2,85 35,51 52,00 687,44 4,39 0,70 
Mín 11,05 2,09 23,09 52,00 574,60 2,21 0,59 
Media 12,33 2,32 28,68 52,00 640,90 3,28 0,64 




Carga al Pico 
absoluto (N) 






Máximo Carga (%) 
1 > 0,03 > 4,98 > 6,08 > 22,27 58,27 
2 > 0,02 > 7,20 > 7,42 > 14,29 43,44 
3 > 0,03 > 0,24 > 0,24 > 16,87 56,47 
4 > 0,03 > 9,44 > 9,45 > 20,86 72,05 
5 > 0,03 > 0,14 > 0,15 > 19,20 43,02 
6 > 0,03 > 5,77 > 7,22 > 16,07 55,89 
Máx 0,03 9,44 9,45 22,27 72,05 
Mín 0,02 0,14 0,15 14,29 43,02 
Media 0,03 4,63 5,09 18,26 54,86 





Tabla XI: BioA 14 días. Gráfica y tablas de resistencia biomecánica. 














Módulo (de Young  
10 % - 90 %) (MPa) 
Resistencia 
a la tracción 
(MPa) 
1 > 14,44 > 1,86 > 26,86 > 52,00 > 750,88 > 3,27 > 0,78 
2 > 15,26 > 2,35 > 35,86 > 52,00 > 793,52 > 2,66 > 0,71 
3 > 12,97 > 2,22 > 28,79 > 52,00 > 674,44 > 3,66 > 0,77 
5 > 15,00 > 2,50 > 37,50 > 52,00 > 780,00 > 1,35 > 0,55 
6 > 15,00 > 2,50 > 37,50 > 52,00 > 780,00 > 1,13 > 0,52 
Máx 15,26 2,50 37,50 52,00 793,52 3,66 0,78 
Mín 12,97 1,86 26,86 52,00 674,44 1,13 0,52 
Media 14,53 2,29 33,30 52,00 755,77 2,41 0,67 




Carga al Pico 
absoluto (N) 






Máximo Carga (%) 
1 > 0,03 > 0,72 > 0,72 > 20,85 94,62 
2 > 0,03 > 8,64 > 8,65 > 25,46 90,52 
3 > 0,03 > 4,21 > 4,94 > 22,09 89,87 
5 > 0,03 > 13,19 > 16,50 > 20,59 115,19 
6 > 0,03 > 3,17 > 3,17 > 19,61 114,62 
Máx 0,03 13,19 16,50 25,46 115,19 
Mín 0,03 0,72 0,72 19,61 89,87 
Media 0,03 5,98 6,80 21,72 100,96 





Tabla XII: BioA 30 días. Gráfica y tablas de resistencia biomecánica. 













Módulo (de Young  




1 > 18,73 > 2,65 > 49,63 > 52,00 > 973,96 > 2,36 > 0,78 
2 > 16,82 > 2,62 > 44,07 > 52,00 > 874,64 > 1,26 > 0,43 
3 > 26,53 > 2,97 > 78,79 > 52,00 > 1379,56 > 2,44 > 0,67 
4 > 16,90 > 1,75 > 29,58 > 52,00 > 878,80 > 4,05 > 1,38 
5 > 15,52 > 2,13 > 33,06 > 52,00 > 807,04 > 1,79 > 0,50 
Máx 26,53 2,97 78,79 52,00 1379,56 4,05 1,38 
Mín 15,52 1,75 29,58 52,00 807,04 1,26 0,43 
Media 18,90 2,42 47,03 52,00 982,80 2,38 0,75 
DE 4,41578 0,48175 19,52189 0,00000 229,62078 1,04639 0,37957 
 
 CMAX/SUPERFICIE  
(MPa) 
Carga al Pico 
Absoluto (N) 






Máximo Carga (%) 
1 > 0,04 > 7,42 > 9,32 > 38,88 113,78 
2 > 0,02 > 0,14 > 0,14 > 18,87 75,45 
3 > 0,04 > 1,48 > 1,48 > 52,66 77,18 
4 > 0,05 > 17,81 > 22,56 > 40,95 117,37 
5 > 0,02 > 1,87 > 1,87 > 16,56 77,95 
Máx 0,05 17,81 22,56 52,66 117,37 
Mín 0,02 0,14 0,14 16,56 75,45 
Media 0,03 5,74 7,07 33,59 92,35 




Tabla XIII: BioA 90 días. Gráfica y tablas de resistencia biomecánica. 













Módulo (de Young 




1 > 14,49 > 2,34 > 33,91 > 52,00 > 753,48 > 2,11 > 0,60 
2 > 14,43 > 2,30 > 33,19 > 52,00 > 750,36 > 1,95 > 0,57 
3 > 14,74 > 34,90 > 514,43 > 52,00 > 766,48 > 0,13 > 0,04 
4 > 13,60 > 2,40 > 32,64 > 52,00 > 707,20 > 2,64 > 0,66 
Máx 14,74 34,90 514,43 52,00 766,48 2,64 0,66 
Mín 13,60 2,30 32,64 52,00 707,20 0,13 0,04 
Media 14,32 10,49 153,54 52,00 744,38 1,71 0,47 




Carga al Pico 
absoluto 
(N) 






Máximo Carga (%) 
1 > 0,03 > 16,11 > 16,85 > 20,20 75,00 
2 > 0,03 > 4,79 > 5,45 > 18,84 68,53 
3 > 0,03 > 0,59 > 0,59 > 20,75 48,46 
4 > 0,03 > 1,18 > 1,18 > 21,44 65,58 
Máx 0,03 16,11 16,85 21,44 75,00 
Mín 0,03 0,59 0,59 18,84 48,46 
Media 0,03 5,67 6,02 20,30 64,39 




Tabla XIV: Tuto 14 días. Gráfica y tablas de resistencia biomecánica. 
 













Módulo (de Young  




1 > 14,53 > 3,20 > 46,50 > 52,00 > 755,56 > 0,84 > 0,52 
2 > 18,65 > 3,45 > 64,34 > 52,00 > 969,80 > 1,62 > 0,34 
3 > 15,00 > 2,50 > 37,50 > 52,00 > 780,00 > 1,69 > 0,55 
4 > 16,74 > 3,65 > 61,10 > 52,00 > 870,48 > 0,88 > 0,35 
5 > 15,92 > 3,43 > 54,61 > 52,00 > 827,84 > 1,31 > 0,37 
Máx 18,65 3,65 64,34 52,00 969,80 1,69 0,55 
Mín 14,53 2,50 37,50 52,00 755,56 0,84 0,34 
Media 16,17 3,25 52,81 52,00 840,74 1,27 0,43 




Carga al Pico 
Absoluto (N) 






Máximo Carga (%) 
1 > 0,03 > 19,17 > 23,84 > 24,22 117,69 
2 > 0,02 > 16,76 > 20,86 > 21,91 72,31 
3 > 0,03 > 5,63 > 5,64 > 20,74 97,89 
4 > 0,02 > 14,56 > 17,73 > 21,68 130,83 
5 > 0,02 > 12,73 > 12,94 > 20,40 131,47 
Máx 0,03 19,17 23,84 24,22 131,47 
Mín 0,02 5,63 5,64 20,40 72,31 
Media 0,03 13,77 16,20 21,79 110,04 




Tabla XV: Tuto 30 días. Gráfica y tablas de resistencia biomecánica. 
 













Módulo (de Young 10 
% - 90 %) 
(MPa) 
Resistencia a la 
tracción (MPa) 
1 > 14,41 > 3,50 > 50,44 > 52,00 > 749,32 > 1,19 > 0,47 
2 > 14,97 > 3,81 > 57,04 > 52,00 > 778,44 > 1,77 > 0,41 
3 > 14,67 > 2,84 > 41,66 > 52,00 > 762,84 > 1,60 > 0,60 
4 > 18,35 > 3,15 > 57,80 > 52,00 > 954,20 > 2,30 > 0,61 
5 > 10,64 > 3,62 > 38,52 > 52,00 > 553,28 > 2,09 > 0,75 
6 > 15,86 > 5,25 > 83,27 > 52,00 > 824,72 > 0,95 > 0,30 
Máx 18,35 5,25 83,27 52,00 954,20 2,30 0,75 
Mín 10,64 2,84 38,52 52,00 553,28 0,95 0,30 
Media 14,82 3,70 54,79 52,00 770,47 1,65 0,52 




Carga al Pico 
absoluto (N) 







1 > 0,03 > 0,28 > 0,28 > 23,73 101,09 
2 > 0,03 > 0,56 > 0,60 > 23,27 78,40 
3 > 0,03 > 8,77 > 8,77 > 25,06 115,96 
4 > 0,04 > 16,16 > 16,20 > 35,17 76,28 
5 > 0,05 > 2,76 > 2,77 > 28,81 93,27 
6 > 0,03 < -0,30 < -0,30 > 25,35 61,73 
Máx 0,05 16,16 16,20 35,17 115,96 
Mín 0,03 -0,30 -0,30 23,27 61,73 
Media 0,04 4,71 4,72 26,90 87,79 
DE 0,00839 6,53167 6,53856 4,49618 19,49375 
 
 
Tabla XVI: Tuto 90 días. Gráfica y tablas de resistencia biomecánica. 













Módulo (de Young 




1 > 15,63 > 2,70 > 42,20 > 52,00 > 812,76 > 1,44 > 0,25 
2 > 15,81 > 2,27 > 35,89 > 52,00 > 822,12 > 3,04 > 0,57 
3 > 15,49 > 4,16 > 64,44 > 52,00 > 805,48 > 1,61 > 0,35 
4 > 13,14 > 3,50 > 45,99 > 52,00 > 683,28 > 1,68 > 0,40 
5 > 17,53 > 5,22 > 91,51 > 52,00 > 911,56 > 0,97 > 0,33 
6 > 15,00 > 2,50 > 37,50 > 52,00 > 780,00 > 2,30 > 0,61 
Máx 17,53 5,22 91,51 52,00 911,56 3,04 0,61 
Mín 13,14 2,27 35,89 52,00 683,28 0,97 0,25 
Media 15,43 3,39 52,92 52,00 802,53 1,84 0,42 




Carga al Pico 
absoluto (N) 






Máximo Carga (%) 
1 > 0,01 > 0,21 > 0,21 > 10,59 77,31 
2 > 0,02 > 2,62 > 2,64 > 20,38 57,18 
3 > 0,03 > 2,99 > 3,01 > 22,62 56,54 
4 > 0,03 > 0,74 > 0,74 > 18,38 65,19 
5 > 0,03 > 15,63 > 20,00 > 30,40 76,22 
6 > 0,03 > 11,14 > 13,26 > 23,00 60,32 
Máx 0,03 15,63 20,00 30,40 77,31 
Mín 0,01 0,21 0,21 10,59 56,54 
Media 0,03 5,55 6,64 20,90 65,46 




Tabla XVII:  St 14 días. Gráfica y tablas de resistencia biomecánica. 












Módulo (de Young 




1 > 13,18 > 3,39 > 44,68 > 52,00 > 685,36 > 0,63 > 0,34 
2 > 12,55 > 3,36 > 42,17 > 52,00 > 652,60 > 1,54 > 0,37 
3 > 16,52 > 3,24 > 53,52 > 52,00 > 859,04 > 2,08 > 0,38 
4 > 16,18 > 3,54 > 57,28 > 52,00 > 841,36 > 1,37 > 0,46 
Máx 16,52 3,54 57,28 52,00 859,04 2,08 0,46 
Mín 12,55 3,24 42,17 52,00 652,60 0,63 0,34 
Media 14,61 3,38 49,41 52,00 759,59 1,41 0,39 




Carga al Pico absoluto 
(N) 






Máximo Carga (%) 
1 > 0,02 > 1,73 > 1,74 > 15,09 90,45 
2 > 0,02 > 4,54 > 4,58 > 15,81 92,50 
3 > 0,02 > 10,32 > 10,38 > 20,37 80,51 
4 > 0,03 > 14,07 > 16,91 > 26,58 105,96 
Máx 0,03 14,07 16,91 26,58 105,96 
Mín 0,02 1,73 1,74 15,09 80,51 
Media 0,03 7,67 8,40 19,46 92,36 






















Módulo (de Young 
10 % - 90 %) (MPa) 
Resistencia a la 
tracción  (MPa) 
1 > 18,97 > 4,80 > 91,06 > 52,00 > 986,44 > 1,30 > 0,32 
2 > 13,88 > 4,70 > 65,24 > 52,00 > 721,76 > 1,53 > 0,43 
3 > 15,88 > 5,13 > 81,46 > 52,00 > 825,76 > 1,37 > 0,35 
Máx 18,97 5,13 91,06 52,00 986,44 1,53 0,43 
Mín 13,88 4,70 65,24 52,00 721,76 1,30 0,32 
Media 16,24 4,88 79,25 52,00 844,65 1,40 0,37 




Carga al Pico 
absoluto (N) 






Máximo Carga (%) 
1 > 0,03 > 16,40 > 16,40 > 29,13 57,12 
2 > 0,04 > 15,72 > 15,79 > 28,11 95,90 
3 > 0,03 > 9,24 > 9,24 > 28,19 61,92 
Máx 0,04 16,40 16,40 29,13 95,90 
Mín 0,03 9,24 9,24 28,11 57,12 
Media 0,03 13,79 13,81 28,48 71,65 
DE 0,00471 3,95419 3,96961 0,56705 21,13993 
 
 
Tabla XIX: St 90 días. Gráfica y tablas de resistencia biomecánica. 
 
  
























































































































































 157   DISCUSIÓN      
El desarrollo y la investigación en el terreno de nuevos materiales 
prótesicos destinados a la reparación de los defectos de la pared abdominal está en 
un continuo cambio y avance hacia la prótesis perfecta. Aunque inicialmente el 
origen de estos materiales era polimérico exclusivamente, de forma progresiva el 
desarrollo de los nuevos materiales absorbibles derivados del colágeno de 
procedencia animal en su mayoría y las prótesis sintéticas absorbibles son algunos 
de los nuevos avances. 
 
 El empleo de los materiales absorbibles, ya sean biológicos o sintéticos, 
tiene su objetivo en la eliminación de todos los problemas derivados de las 
reacciones adversas que tienen lugar al introducir un cuerpo extraño irreabsorbible 
en la pared abdominal. 
 
 Las bioprótesis, debido a su biodegradación, no solo son capaces de 
reparar, si no de favorecer la formación del nuevo tejido que vaya a sustituirla en 
el momento de su degradación, teniendo como principal ventaja la de evitar la 
presencia de cuerpo extraño en el organismo receptor. 
 
 La principal indicación de los biomateriales derivados del colágeno, las 
llamados bioprótesis, es la reparación de los defectos comprometidos por la 
infección. En esos medios la inclusión de cualquier tipo de material prótesico 
disminuye la concentración necesaria para producir una infección en dicho nivel. 
Las bacterias aprovechan la estructura irregular de las prótesis para acantonarse y 
acumularse y de esta forma no ser alcanzados por las células inflamatorias. 
Cuando esto sucede y el bioflim que forman las bacterias está establecido, la única 
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manera de resolver la infección es la retirada de la prótesis (Brown y cols. 1985). 
Por estos motivos la prótesis ideal debería no sólo ser absorbible, sino que además 
pueda favorecer una reparación resistente, sirviendo de soporte para la producción 
del nuevo tejido que sirva para corregir el defecto. 
 
 La clave en el proceso de la creación de la prótesis ideal está en el 
equilibrio entre la tasa de degradación del material y la sustitución del mismo con 
el tejido nuevo que irá ocupando su lugar, algo que permite reparar el defecto sin 
la necesidad de mantener un material irreabsorbible de forma permanente. 
 
 Los nuevos materiales biológicos o bioprótesis son de origen natural, 
derivadas del colágeno, de procedencia animal o humana. El objetivo de estos 
biomateriales es conseguir, además de la reparación, la regeneración tisular, de 
manera que una vez implantados estimulen elementos de la matriz extracelular del 
receptor, favorezcan la angiogénesis, e incluso impliquen a los factores de 
crecimiento en la creación de una neopared abdominal. Por tanto, su misión en 
condiciones ideales es alcanzar no sólo la reparación de la zona, sino la 
regeneración tisular. Para conseguir este último objetivo es necesario que el 
proceso de degradación/regeneración esté controlado. Este control requiere un 
pretratamiento de las bioprótesis con diferentes sustancias, que crean enlaces 
covalentes entre las fibras de colágeno e impiden la degradación rápida de estas 
por las diferentes colagenasas (Bellón y cols. 2014). 
 
 Las bioprótesis pueden clasificarse atendiendo a la especie animal de 
origen, la procedencia del tipo de matriz tisular (dermis, pericardio, submucosa 
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intestinal) y a la presencia o ausencia de enlaces covalentes o crosslink entre las 
moléculas de colágeno. La presencia de estos enlaces estabilizan las moléculas de 
colágeno y propician los procesos de remodelación tisular durante más tiempo, ya 
que hace que los materiales no sean biodegradables. El proceso de cross-link 
cambia sensiblemente las propiedades del material (Abraham y cols. 2000; 
Gloeckner y cols. 2000) haciendo que el mismo sea más rígido y eso a su vez 
disminuye la velocidad de degradación, convirtiéndolo en irreabsorbible. 
 
 En la actualidad el empleo de las nuevas prótesis biológicas y las sintéticas 
absorbibles sigue siendo escaso, y esto se debe a varias razones. La primera de 
ellas son los buenos resultados obtenidos hasta el momento con el empleo de los 
materiales poliméricos ya sean de polipropileno, poliéster o PTFEe. En segundo 
lugar, debido al elevado coste de las nuevas prótesis en comparación con la 
prótesis convencionales, hecho que impide la generalización de su uso. 
 
 Los trabajos clínicos publicados hasta la fecha, en los que se menciona el 
empleo de las prótesis biológicas, carecen de seguimiento a medio/largo plazo 
suficiente para obtener resultados y conclusiones respecto al verdadero beneficio 
de su uso. Muchos de los trabajos son retrospectivos, experiencias de un solo caso 
clínico o series cortas que como es de esperar no pueden ser concluyentes como 
para llegar a conclusiones definitivas sobre las ventajas reales del empleo de las 
bioprótesis. (Patton y cols. 2007, Adedeji y cols. 2002, Liyanage y cols. 2006; 
Saettele y cols. 2007, Ferguson y Pu 2007, Chou y Thomas. 2008, Canda y 
Karaca 2009). Por eso es importante realizar nuevos estudios y trabajos 
prospectivos con un seguimiento a largo plazo que evalúen el rendimiento real y 
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la relación coste/beneficio de estos materiales. Aunque no haya conclusiones 
definitivas sobre su empleo en todos los casos, se apoya su utilización en 
ambientes contaminados. 
 
 El comportamiento de estas biprótesis cuando están provistas de enlaces 
covalentes tienen un comportamiento muy similar a las prótesis poliméricas de 
tipo laminar como pueden ser PTFEe.  
 
En las desprovistas de Crosslink, el tejido receptor acaba sustituyendo el 
material, aunque con una significativa variabilidad en el tiempo. Estas últimas 
prótesis todavía necesitan un control respecto al momento exacto de su 
degradación, ya que de éste depende la formación del nuevo tejido. Si eso ocurre 
precozmente la reparación de pared sería insatisfactoria. En el caso de la 
implantación intraperitoneal, la formación de neoperitoneo es similar al inducido 
por las prótesis laminares de origen polimérico como sucede con BioA (Bellón y 
cols. 2012). 
 
Entre las prótesis laminares existen actualmente materiales poliméricos 
absorbibles, como es el caso de BioA, cuya estructura es un copolímero formado 
por ácido poliglicólico y trimeticarbonato. Estos materiales tienen un 
comportamiento peritoneal similar a las prótesis de PTFEe, y presentan una buena 
mesotelización. Respecto a su integración tisular, su comportamiento consiste en 
la encapsulación por tejido conectivo y una reabsorción casi completa entre los 3 
y 6 meses (Pascual G y cols. 2012). En la clínica se han empleado este tipo de 
prótesis y se han publicado resultados preliminares, en su mayoría, se trata de 
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casos únicos en los que se ensaya con este material para la reparación herniaria 
(Efthimiou y cols. 2011). 
 
Respecto al campo de la investigación experimental, los estudios son 
escasos por no decir inexistentes.  Lo que abunda en la bibliografía son casos 
clínicos únicos en pacientes en los que se emplea una protésis de BioA, o series 
de casos con un seguimiento a corto plazo. 
 
El objetivo principal del presente trabajo ha sido realizar un estudio 
comparativo del comportamiento de las prótesis absorbibles biológicas y 
sintéticas como es el caso de BioA, implantando las mismas en territorio 
extraperitoneal e intraperitoneal y en ausencia de contaminación bacteriana. 
 
Obviamente el territorio extraperitoneal es en todos los trabajos el más 
empleado, pero dadas las nuevas aplicaciones en general de las prótesis biológicas 
y sintéticas absorbibles, hemos querido estudiar también su comportamiento en la 
interfaz intraperitoneal. Esta interfaz puede modificar la biodegradación de los 
materiales de las prótesis.  
 
El animal de experimentación empleado ha sido el conejo blanco de Nueva 
Zelanda, con el que hemos realizado numerosos trabajos de investigación. Es un 
animal idóneo, de tamaño medio, fácil de estabular y muy sensible a los 
materiales extraños cuando los mismo no son biológicamente compatibles. 
Además, permite la realización de implantes amplios y cuando la interfaz 
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intraperitoneal esta implicada, permite de forma fácil la realización de estudio 
laparoscópico. 
La metodología quirúrgica empleada ha sido realizar implantes tanto intra 
como extraperitoneales de un tamaño similar (3x3). El modelo intraperitoenal ha 
consistido en la colocación del material por encima del peritoneo parietal, 
anclándolo al mismo con cuatro puntos de polipropileno en los extremos del 
material protésico. Hemos evitado realizar lesión peritoneal ya que el objetivo del 
estudio es analizar la respuesta del material en la interfaz peritoneo 
visceral/material protésico sin que existiera ningún tipo de interferencia en el 
proceso reparativo. Ello nos podría indicar de forma clara el comportamiento por 
sí mismo de todos los materiales implantados en  esta interfaz.  
 
En la vertiente extraperitonealel implante tuvo lugar después de realizar la 
exéresis parcial de la pared abdominal, que comprendía los planos fascial y 
muscular. Este modelo ha sido ensayado empleando otros implantes pero de tipo 
polimérico. El material prótesico queda apoyado sobre le plano muscular del 
transverso y el peritoneo parietal, siendo fijado a los bordes del defecto con una 
sutura continua de polipropileno interrumpida en los ángulos. Es por tanto un 
modelo de defecto parcial. 
 
En el caso de los implantes intraperitoneales, realizamos el control 
evolutivo de los mismos a través de la realización de una laparoscopia secuencial. 
Esta metodología comunicada en el año 2006 a próposito de otros ensayos 
preclínicos (Bellón y cols. 2006) fue introducida por Baptista y cols. 2000 en un 
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modelo experimental para estudiar la  formación adherencial a materiales 
protésicos.  
 
La laparoscopia secuencial permite seguir en un mismo animal la dinámica 
evolutiva del comportamiento del material prótesico en la interfaz peritoneal,  y la 
formación de adherencias en los diferentes tiempos de estudio diseñados. En 
nuestro caso además, el propio examen laparoscópico fue grabado en video en 
cada una de las exploraciones efectuadas, con lo cual el examen posterior del 
mismo, junto con un examen final a la hora del sacrificio del animal, permite 
realizar una evaluación muy exacta en cuanto a formación adherencial. 
 
No se han encontrado trabajos sobre el efecto mecánico laparoscópico en 
la formación de adherencias. Actualmente esta clase de estudios están debatidos 
por la existencia de controversias sobre la influencia del efecto del CO2 y el 
tiempo de duración de la exploración laparoscópica. 
 
Nuestra técnica ensayada después de múltiples experimentos de acuerdo 
con otros autores, no ha encontrado influencia de la misma en la génesis 
adherencial. El tiempo de la exploración por laparoscopia en nuestros estudios es 
mínimo, a veces menos de un minuto y la presión de CO2 controlada siempre a 8 
mmHg. 
 
El examen de formación adherencial fue realizado de una forma 
cuantitativa y cualitativa. Para efectuar el primero de ellos, diseñamos unas 
plantillas de polietileno que dividimos en cuadrantes para que después de cada 
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examen laparoscópico podamos ir dibujando las zonas en las cuales se 
encontraban las adherencias (Bellón y cols. 2007). De forma cualitativa hemos 
empleado una clasificación propia (Bellón y cols. 1996) que ordena las 
adherencias en función de su consistencia: laxas, firmes e integradas, dependiendo 
de la dificultad en la disección de las mismas. 
 
Analizando la incidencia de formación adherencial encontrada en los 
diversos implantes, un hecho común en relación con los mismos ha sido encontrar 
de forma puntual la formación adherencial en las zonas de fijación de los puntos 
de polipropileno. Esta eventualidad sucede también en la clínica cuando después 
de fijar un material protésico con “tackers”, las adherencias se ubican sobre los 
mismos (Bellón y cols. 2006). 
 
La formación adherencial analizada de forma cuantitativa fue 
significativamente mayor en los implantes de BioA desde los tiempos más 
precoces del estudio. A los tres días el implante de BioA presentaba un 48% de 
adherencias que van de la prótesis al mesocolon, mientras que en el caso de Tuto 
y St el porcentaje solo alcanza el 2,48% en ambos casos, y dicho porcentaje se 
mantiene estable en todos los tiempos de estudio, a los 3, 14 y 90 días. La 
estructura relacionada con las adherencias de estas últimas es el mesocolon, 
aunque se centra más en los puntos de sutura que se emplearon para fijar la 
prótesis y no en la prótesis propiamente dicha. 
 
No se observaron casos de infección ni de rechazo en ninguno de los 
implantes. Un dato importante a tener en cuenta es el tiempo de absorción de las 
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diferentes prótesis. En este caso se puede apreciar la presencia casi íntegra de la 
prótesis tipo St incluso a los 90 días del implantes, algo que no ocurre con BioA o 
Tuto que presentan un proceso de degradación casi total y muy precoz, ya que son 
imperceptibles a los 90 días. 
 
De forma general las adherencias fueron vistas en todos los implantes a los 
3 días del examen laparoscópico, significativamente superiores en el caso de BioA 
en comparación con Tuto y St, y manteniéndose el porcentaje de las mismas 
durante todos los tiempos de estudio. Eso quiere decir que la formación 
adherencial en los tres tipos de implantes tiene lugar de forma temprana y se 
mantiene sin sufrir un aumento de las mismas con el paso del tiempo como podría 
ocurrir con otros materiales irreabsorbibles. 
 
Se ha observado una escasa formación adherencial en la zona central de 
los implantes en los casos de Tuto y St, ya que se relaciona más con los puntos de 
sutura, aunque en el caso del implante de BioA sí que tiene lugar. Cuando esto 
sucede y de acuerdo con otros estudios (Kaleya y cols. 2005; Gaertner  y cols. 
2007), este hecho suele relacionarse con la zonas no correctamente mesotelizadas. 
 
  Por tanto, en cuanto a la formación adherencial, las prótesis biológicas 
(Tuto y St) mostraron un menor índice de adherencias en comparación con la 
prótesis sintética absorbible BioA a pesar de su rápida degradación. 
 
 En los implantes extraperitoneales una incidencia más importante fue la 
aparición de seroma. El mismo fue más importante en los implantes de BioA y St, 
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presentándose en la mitad de los animales en el total de los tiempos de estudio. En 
cambio, no se registró ningún caso de seroma en los implantes de Tuto. La 
aparición de seroma que aparece también en la clínica es frecuente en los 
implantes de tipo laminar por causa de este efecto adverso, cuya evolución puede 
ser hacia la infección del mismo y por consecuencia de la  prótesis. Una de las 
modificaciones que han sufrido las prótesis estrictamente laminares ha sido la 
multiperforación de las mismas. Ello fue realizado primero en prótesis 
poliméricas de PTFEe y después en algunas biológicas como es el caso de las 
últimas generaciones de prótesis derivadas de submucosa y dermis porcina. 
Cualquier seroma termina por sufrir una absorción tisular o, en su defecto, 
infección del mismo.  
 
En ninguno de los implantes fue objetivada infección de la herida a pesar 
de la incidencia de seroma y/o herniaciones.  
 
Cuando se realizaron los sacrificios del periodo final del estudio de 90 días 
no fueron observados zonas de relajación después de los implantes, siendo ésta 
una causa de recidiva. Se ha observado un grado importante de degradación de las 
prótesis excepto en el caso de los implantes de St en las que la prótesis permanece 
de forma integra durante todos los tiempos de estudio. En el caso de BioA, a los 
30 días se evidenció una degradación parcheada de localización 
predominantemente periférica, y a los 90 días la prótesis desaparece 
prácticamente y es sustituida casi en su totalidad por tejido adiposo. En los 
implantes de Tuto la degradación es más notable en la mitad de las muestras, 
incluso algún caso de desinserción de la misma de los puntos de anclaje que 
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comienza de forma precoz y se observa de forma más acusada en el momento del 
sacrificio. El dato importante y más llamativo es la degradación inexistente en los 
implantes de St, incluso a los 90 días del implante, lo cual coincide con el 
momento del sacrificio de los animales. 
 
En cuanto al proceso de integración tisular, la reacción inflamatoria es 
importante en los primeros días tras el implante en las tres prótesis, aunque la 
diferencia se observa en la evolución de la misma, ya que en el caso de los 
implantes de BioA se observan, por un lado, una persistencia de la reacción 
inflamatoria incluso a los 90 días posteriores al implante, y por otro, una 
importante reacción angiogénica en los primeros 30 días. En el caso de Tuto la 
respuesta inflamatoria inicial fue moderada en comparación con los implantes de 
BioA, y va disminuyendo progresivamente.  En cambio, en los implantes de St se 
pudo observar una capsula muy vascularizada de tejido conectivo con una intensa 
reacción inflamatoria. La reacción inflamatoria disminuye de forma muy 
llamativa a los 90 días observándose una prótesis intacta sin ningún signo de 
absorción. Son éstas características importantes a tener en cuenta acerca del 
implante de la prótesis St. 
 
En relación a la respuesta macrofágica en los implantes intraperitoneales, 
la reacción más positiva fue la observada en BioA. En este caso y al tratarse de 
una prótesis absorbible pero sintética, los macrófagos se localizaban rodeando las 
fibras de la prótesis. Sin embargo, en las prótesis biológicas dicha respuesta 
macrofágica es menor. En en el caso de Tuto los macrófagos se localizaban 
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infiltrando el remanente de la prótesis y los tejidos de nueva formación, y en el de 
St infiltraban prótesis de forma aislada formando pequeños grupos. 
 
La reacción macrofágica en los implantes extraperitoneales mostró un 
comportamiento similar, siendo mucho más intensa en los implantes de BioA de 
forma general en todos los tiempos de estudio. En los implantes de Tuto y St es 
similar aunque ligeramente un poco más intensa en los implantes de Tuto. La 
evolución también es diferente ya que en los implantes de Tuto y St la reacción 
macrofágica va disminuyendo mientras que en los implantes de BioA la reacción 
es más mantenida a los 14 y 30 días posteriores al implante, e incluso a los 90 días 
se observa un ligero aumento. 
 
Realizando una comparación entre las dos interfaces intra e extraperitoneal 
a los 90 días del implante, podemos deducir que BioA mostró una reacción 
macrofágica más intensa y más mantenida en el tiempo en comparación con las 
prótesis biológicas. Este hecho se evidenció de forma similar en las dos interfaces. 
Los implantes de Tuto y St mostraron un comportamiento similar tanto en 
intraperitoneal e extraperitoneal y luego entre ambos presentaron una respuesta 
macrofágica que ha ido en disminución aunque menos intensa que BioA. 
 
Otro hecho importante a tener en cuenta es la biodegradación de las 
diferentes prótesis en las diferentes interfaces. Desde el punto de vista clínico, este 
hecho es muy importante dado el empleo que se le está dando a este tipo de 
prótesis biológicas y a la sintética absorbible, como es el caso de BioA. También 
la propia biodegradación del material es importante con el fin de determinar la 
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resistencia final del implante. Del estudio realizado tanto en situación extra como 
intraperitoneal en el caso de BioA y Tuto, la absorción es muy rápida y desde el 
comienzo en las primeras fases del estudio, y a los 90 días la prótesis es 
imperceptible. Además, se observan zonas de relajación pero sin presentar 
herniación a nivel de la pared abdominal, al contrario que en el caso de los 
implantes de St que permanece casi integra y sin zonas de relajación durante los 
90 días; este hecho tiene lugar en los dos modelos, tanto extra como 
intraperitoneal.  
 
En el modelo intraperitoneal, si cuantificamos la pérdida de espesor en los 
tres tipos de implantes, podríamos decir que la perdida es del 47% en el caso de 
BioA, del 78% en caso de Tuto y casi imperceptible en el caso de St. Este hecho 
es importantes pues podría modificar las indicaciones o aportar nuevas entidades 
donde pueda emplearse por su tardía biodegradación, ya que puede emplearse con 
fines reparadores. Esto debería tenerse en cuenta, ya que muchas de las 
publicaciones que se han realizado con casos clínicos únicos o serie de casos de 
pacientes en los que se emplea BioA, se concluye en su mayoría que BioA no 
garantiza un refuerzo sólido de la pared posterior; que su tasa de recidiva herniaria 
es elevada (casi el 40% según Efthimiou y cols. 2013); y que su uso no debería 
generalizarse hasta conseguir una tasa de recurrencia aceptable.  
 
En otros estudios en los que se intenta evaluar la eficacia del BioA para la 
reparación de la hernia inguinal en una serie de 10 pacientes, solo hacen 
referencia a que su empleo es eficiente en los pacientes simples y que deberían 
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realizarse futuros estudios con más número de pacientes que podrían confirmar 
los efectos beneficiosos de su empleo. (Efthimiou y cols. 2013). 
 
Otro estudio posterior que, tras ver la alta tasa de recurrencia en las 
hernioplastias en las que se emplea material reabsorbible, pretende encontrar la 
causa que lo justifique analizando micro y macroscópicamente las muestras de 
pacientes reintervenidos por dicha causa, llega a la conclusión de que la reacción 
inflamatoria y la fibrosis es mínima y que quizá sea mejor el empleo de material 
absorbible pero con una biodegradación más tardía o no tan temprana como es el 
caso de St (Symeonidis y cols. 2013). Pero como se puede ver, todas esas 
conclusiones no tienen una grado de evidencia claro ya que son casos únicos o 
series de casos que no podrían confirmar las hipótesis planteadas, necesitando 
estudios con más casos de pacientes, con seguimiento a corto y largo plazo o 
estudios de tipo experimental como es nuestro caso.  
 
Existe alguna publicación con resultados a largo plazo (3 años) en el que 
concluye que el descenso del entusiasmo por su uso sea debido a la alta tasa de 
recurrencia aunque los pacientes no presenten síntomas de dolor crónico o de 
cuerpo extraño como podría ocurrir en el caso de los  materiales irreabsorbibles 
como el polipropileno, el más empleado en el momento actual (Symeonidis y 
cols. 2013). 
 
El estudio mecánico realizado solamente en los implantes 
extraperitoenales, dio como resultado el aumento de la resistencia a la tracción de 
forma paulatina  y progresiva entre los 14 y 30 días del estudio. A los 14 y 30 días 
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la resistencia a la rotura fue similar en los tres tipos de implantes. Mientras que a 
los 90 días el aumento más llamativo de la resistencia se registró en BioA y St 
respecto los primeros tiempos de estudio, en el caso de Tuto el aumento fue 
menos llamativo. No hay muchas diferencias entre las tres prótesis en cuanto a 
resistencia a la rotura, lo cual podríallamar nuestra atención, ya que salvo en el 
caso de St, que permanece casi integra a los 90 días del estudio, con BioA y Tuto 
la biodegradación es elevada y en tiempos precoces del estudio. 
 
En el presente modelo experimental hay que tener en cuenta que el test 
mecánico se ha realizado sobre un defecto parcial de tejido. La probeta del ensayo 
mecánico incluye por tanto, además del material prótesico, un fragmento de tejido 
receptor. A los 90 días no hubo diferencias estadísticamente significativas entre 
las prótesis en cuanto a resistencia, aunque como hemos mencionado antes la 
biodegradación es diferente en el implante de St, en la cual es inexistente. 
Podríamos explicar este hecho con la generación de tejido de nueva formación 
que mecánicamente iguala en el tiempo la resistencia mecánica del implante de St. 
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De los resultados  obtenidos y respondiendo a las preguntas de hipótesis 
planteadas podemos establecer las siguientes conclusiones: 
 
En el modelo intraperitoneal, las prótesis absorbibles mostraron un 
comportamiento diferente en cuanto a formación adherencial en función de su 
composición. La prótesis sintética (BIO-A®) mostró una formación adherencial 
significativamente mayor que las otras dos prótesis biológicas incluidas en el 
estudio (Tutomesh®/Strattice®).  
 
La biodegradación intraperitoneal fue significativamente diferente en las 
tres prótesis estudiadas, siendo mucho más importante en Tutomesh® y BIO-A® 
respecto a Strattice® que mostró una biodegradación casi inexistente a los 90 días 
postimplante.  
 
La respuesta macrofágica intraperitoneal fue muy similar en las prótesis 
biológicas y significativamente menor a la observada por la prótesis sintética 
(BIO-A®).  
 
En el modelo extraperitoneal, la degradación protésica fue más importante 
en Tutomesh® y BIO-A® respecto a Strattice.  
 
En este modelo de implante fue de nuevo la prótesis sintética BIO-A® la 
que presentó una respuesta macrofágica mantenida más importante, respecto a las 
prótesis biológicas en todos los tiempos de estudio. 
 
La resistencia biomecánica de la zona de implante a largo plazo, fue 
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Como conclusiones finales podemos decir que: 
 
La situación intra o extraperitoneal del implante no influyó en la 
biodegradación ni en la respuesta macrofágica de las diferentes prótesis 
absorbibles, siendo similar en cada uno de los materiales protésicos en los 
diferentes modelos quirúrgicos de implante.  
 
Las prótesis biológicas estudiadas presentan una clara ventaja preclínica 
produciendo menor formación adherencial y respuesta macrofágica, en 
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